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Resumen
Las te´cnicas de imagenolog´ıa por resonancia magne´tica (MRI) basadas en cuantificar la difusio´n del agua
(DWI) se han convertido en las modalidades ma´s confiables para el diagnostico de patolog´ıas en la pro´sta-
ta. La DWI y sus mapas derivados de coeficientes de difusio´n aparente (ADC) vienen acompan˜ados por
otros estudios que complementan el ana´lisis prosta´tico. Entre los principales estudios complementarios se
encuentran las ima´genes wT2 y las Dynamic Contrast Enhanced (DCE), estas ultimas miden la perfu-
sio´n potenciadas por un material de contraste basado en gadolinio GBCA (Gadolinium-based Constrast
Agents), el cual tiene ciertas restricciones en personas con problemas renales.
Este trabajo consistio´ en implementar una te´cnica que obtiene a partir de la DWI ima´genes de difusio´n y
perfusio´n de la pro´stata sin la necesidad de aplicar GBCA, esta te´cnica se denomina IVIM (Intra-Voxel
Incoherent Motion) y se basa en separar por medio de un modelo biexponencial la componente de la di-
fusio´n molecular de la fraccio´n de sangre circulando por los capilares, obteniendo coeficientes de difusio´n
molecular pura (D), valores de las fracciones de sangre perfundiendo en los capilares (f) y el coeficiente de
pseudodifusio´n (D∗). Los resultados fueron comparados cualitativamente con las te´cnicas convencionales
por medio de matrices de confusio´n y se demostro´ la validez del modelo en la diferenciacio´n de tejido
normal especialmente con el tumoral. Se obtuvieron grados de acierto del 100 % al comparar los mapas
D con los DWI (ADC), 70 % al comparar mapas f con la DCE y un 50 % de aciertos al comparar los
D∗ con la DCE. Se implemento´ la modalidad de elastograf´ıa por resonancia magne´tica (MRE) la cual
complemento´ los resultados obtenidos con la te´cnica biexponencial, logrando resultados prometedores
teniendo presente que es una te´cnica que recie´n demostro´ sus primeras aplicaciones cl´ınicamente avaladas
el an˜o pasado.
1
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Cap´ıtulo 1
Introduccio´n y Objetivos
1.1. Introduccio´n
El ca´ncer de pro´stata (pCA) es el que ma´s afecta a los hombres (despu´es del CA de piel), el cual puede
tratarse con e´xito si se detecta tempranamente (ACS, 2017). Segu´n un estudio del National Cancer
Institute (2017), el nu´mero de muertes por pCA entre el 2010 y el 2014 en Estados Unidos fue de 20.1
por cada 105 hombres y se estima que en el 2017 se presenten 26730 muertes. En Argentina, datos
suministrados por el Ministerio de Salud de la Nacio´n en colaboracio´n con la Direccio´n de Estad´ısticas e
Informacio´n en Salud (DEIS, 2016) muestran que los ı´ndices de mortalidad a causa de este tipo de ca´ncer
han ido disminuyendo desde el 2008 a una tasa de cambio del 4 %, mostrando una tasa bruta de muertes
a nivel nacional por cada 105 hombres de 17.73, siendo Misiones con 18.48 la provincia que registro´ la
mayor cantidad de muertes. En vista de estos ı´ndices, se buscan nuevas alternativas diagno´sticas que
logren un diagno´stico ma´s temprano y preciso del pCA y mejorar la sobrevida del paciente. Entre las
te´cnicas ma´s utilizadas para este fin, la imagenolog´ıa por resonancia magne´tica (MRI) se ha convertido
en una de las principales armas a la hora de identificar tempranamente anormalidades de este tipo. El
protocolo utilizado en MRI para estudiar la gla´ndula prosta´tica se basa en aplicacio´n de varias te´cnicas
anato´micas y funcionales, entre ellas se encuentran las que usan materiales paramagne´ticos de contraste
como el gadolinio para identificar vascularizacio´n de un posible tumor. Debido a que el uso de un material
de contraste trae ciertas limitaciones en pacientes con insuficiencia renal y que adema´s, de acuerdo al
estudio realizado por Mansouri (2016), el 19.1 % de los accidentes ocurridos en MRI en centros me´dicos
se debieron a efectos adversos causados por los materiales de contraste siendo e´ste el segundo tipo de
accidente ma´s comu´n, por ello se pretende buscar nuevas te´cnicas capaces de realizar mediciones de
perfusio´n sin necesidad de gadolinio.
1.1.1. Te´cnicas MRI orientadas a Abdomen y Pelvis
Las te´cnicas de MRI utilizadas convencionalmente para el estudio de o´rganos y tejidos de la regio´n abdo-
minope´lvica son las secuencias anato´micas pesadas en T1, T2 y las funcionales: Diffusion Weighted Image
(DWI), Dynamic Contrast Enhanced (DCE), Magnetic Resonance Spectroscopy (MRS) y la Magnetic
Resonance Elastography (MRE). La secuencia ponderada en T1 utiliza la sen˜al producto de la relajacio´n
longitudinal de los espines de la muestra, se utiliza para identificar hemorragias, patolog´ıas o´seas (tu-
mores, meta´stasis, fracturas, artrosis) y es muy u´til a la hora de delinear regiones. La secuencia pesada
en T2 aprovecha la relajacio´n transversal de los espines y es empleada para definir y orientar el proto-
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colo que se realizara´ ya que permite diferenciar generalidades del a´rea de intere´s; as´ı, permite definir
a´reas patolo´gicas y descarta variantes anato´micas normales o patolog´ıa benigna. Las te´cnicas DCE se
utilizan para analizar la perfusio´n utilizando la inyeccio´n endovenosa de material de contraste basado
en Gadolinio (Gd) o GBCA (Gadolinium-based Constrast Agents), mole´culas que disminuyen el tiempo
de relajacio´n T1 del tejido circundante. Las te´cnicas DWI cuantifican la difusio´n o movimiento aleatorio
(Browniano) de las mole´culas de agua en el organismo que es propio de su agitacio´n te´rmica y debido a su
alta sensibilidad y especificidad en estas regiones, esta te´cnica tiende a terminar de definir el diagno´stico
por MRI. A partir de la DWI se derivan los mapas de coeficientes de difusio´n aparente (ADC) los cuales
son una medida directa vo´xel a vo´xel de la constante de difusio´n de la muestra. En el caso particular de
la pro´stata, segu´n el Prostate Imaging-Reporting and Data System (PI-RADS, 2015), la DWI es la mejor
te´cnica para la identificacio´n de anomal´ıas en este o´rgano glandular. Teniendo en cuenta lo anterior se
ha optado por buscar nuevas alternativas que se desprendan de la DWI y que logren generar resultados
iguales o mejores en el diagno´stico de anomal´ıas, especialmente el pCA. Entre las nuevas propuestas se
encuentra la Intra-Voxel Incoherent Motion (IVIM) la cual es una te´cnica que a partir de la informacio´n
generada por la DWI es capaz de obtener mapas de difusio´n pura y de perfusio´n por separado sin la
necesidad de utilizar GBCA, siendo apta para pacientes a quienes no se les puede administrar contraste
endovenoso.
1.1.2. Aspectos Institucionales
El presente trabajo, enfocado en el estudio de patolog´ıas de la pro´stata por medio de MRI fue realizado en
la Fundacio´n Escuela de Medicina Nuclear (FUESMEN) quienes, a partir de su experiencia y trayectoria
en el diagno´stico y tratamiento de patolog´ıas abdominopelvianas, se han convertido en un centro de
investigacio´n reconocido y referente para otras instituciones de la Provincia.
Figura 1.1: Equipo Signa MR/PET 3 Teslas de la FUESMEN.
La implementacio´n de la MRE en
pro´stata en FUESMEN (actualmen-
te solo se emplea a nivel hepa´tico)
y de la te´cnica IVIM a partir de la
modificacio´n de la actual secuencia
DWI, podr´ıan mejorar la caracteri-
zacio´n tisular del a´rea prosta´tica a
tal punto de inducir la reevaluacio´n
del empleo de la te´cnica DCE que no
solo incrementa el riesgo de inciden-
tes en un estudio de MRI, tambie´n
aumenta sustancialmente su costo ya
que en un estudio multiparame´trico
esta´ndar de pro´stata el kit de bom-
ba ma´s el material de contraste sig-
nifican aproximadamente el 35 % del
costo total del estudio. Para evaluar la efectividad del modelo que se pretende implementar se requiere
de un trabajo interdisciplinario a cargo del personal me´dico especializado en abdomen y pelvis, te´cnico
y f´ısico me´dico de la FUESMEN que garanticen la credibilidad y confiabilidad de los resultados.
En lo que respecta a los sujetos (o voluntarios) del presente estudio de investigacio´n, se garantiza el
cumplimiento de todos los aspectos e´ticos en investigacio´n en seres humanos instaurado por la legislacio´n
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Nacional y Provincial. A nivel nacional se ha acatado con lo establecido por el Ministerio de Salud de la
Nacio´n (resolucio´n 1480 del 2011) a trave´s del co´digo civil y comercial (ley 26994) y la Administracio´n
Nacional de Medicamentos, Alimentos y Tecnolog´ıa Me´dica (A.N.M.A.T) de acuerdo a las resoluciones
5360 de 1997, 1067 del 2008, 6550 del 2008 y sus actualizaciones 6677 del 2010, 4008 y 4009 del 2017.
A nivel de la provincia de Mendoza, se ha cumplido con lo establecido por la Direccio´n de Investigacio´n
Ciencia y Te´cnica (DICyT) a trave´s de la resolucio´n provincial 2583 del 2009, 2334 del 2010, sus ac-
tualizaciones 1227 del 2010 incluyendo la actualizacio´n 1252 del 2017. A nivel procedimental, se hizo el
registro de la investigacio´n en salud (RePRIS, co´digo de registro EC600) con el aval del comite´ de e´tica
del Centro Oncolo´gico de Integracio´n Regional (COIR, 2017).
1.2. Objetivos
Con base a las aspiraciones y perspectivas futuras que ha establecido la FUESMEN, se inicio´ el presente
proyecto dirigido a la optimizacio´n del protocolo multiparame´trico de pro´stata por MRI (mpMRI). El
objetivo general de esta tesis es mostrar las ventajas que representar´ıa la implementacio´n y estandarizacio´n
de secuencias funcionales y moleculares para el ana´lisis celular y tisular basadas en el modelo biexponencial
IVIM mediante el estudio de la difusio´n y la perfusio´n en la pro´stata sin la necesidad de usar materiales
de contraste y adema´s que se contemple la posibilidad de implementar esta te´cnica a o´rganos y tejidos a
nivel de abdomen y pelvis.
1.2.1. Objetivos espec´ıficos
Estudio de los fundamentos f´ısicos y biolo´gicos a nivel celular y tisular del modelo IVIM.
Implementacio´n computacional del modelo IVIM y programacio´n en consolas de los equipos Philips
Achieva 1.5T y GE Signa PET/MR 3T.
Estudio y comparacio´n del modelo matema´tico IVIM con el modelo esta´ndar DWI.
Analisis de similitudes y diferencias de la secuencia IVIM con el modelo DWI.
Comparacio´n cualitativa de las ima´genes obtenidas con la te´cnica IVIM e ima´genes ADC, DWI,
DCE esta´ndar de pro´stata obtenidas con los equipos Philips Achieva 1.5T y GE Signa PET/MR
3T.
Implementacio´n de la te´cnica MRE en pro´stata en el equipo GE Signa 3T.
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Cap´ıtulo 2
Marco Teo´rico
2.1. Fundamentos de MRI
La MRI es la aplicacio´n cl´ınica del feno´meno de resonancia magne´tica nuclear (NMR). La NMR, feno´meno
f´ısico por el cual los nu´cleos ato´micos con un nu´mero impar de protones (Z) y/o un nu´mero impar de
neutrones (N) pueden absorber selectivamente energ´ıa de radiofrecuencia (RF) al ser colocados bajo un
campo magne´tico, fue descrita y medida por primera vez por el f´ısico Isidor Rabi (Universidad de Co-
lumbia) utilizando haces de LiCl en 1938; este trabajo fue galardonado con el Premio Nobel en 1944.
Dos an˜os ma´s tarde, los f´ısicos E. Purcell de Harvard y F. Bloch de Stanford por separado y con una
diferencia de un par de semanas, aplican la resonancia en materia condensada refinando la te´cnica usada
en agua l´ıquida y sobre cera de parafina respectivamente; Bloch y Purcell demostraron que determinados
nu´cleos bajo influencia de campos magne´ticos intensos pueden absorber RF y generar a su vez una sen˜al
capaz de ser captada por una antena receptora. Al igual que Rabi, recibieron el Premio Nobel de f´ısica
en 1952.
Durante la de´cada de los 70’s, el estadounidense Paul Lauterbur empieza a aplicar el principio de
NMR para la creacio´n de ima´genes de estructuras internas de animales. En el an˜o 1975 se logra la pri-
mera seccio´n transversal de un o´rgano humano (un dedo ı´ndice) y en 1977 se termina la construccio´n
del primer esca´ner de MRI para uso en humanos, proyecto dirigido por el me´dico y f´ısico Raymond V.
Damadian de la fundacio´n FONAR. Para el an˜o 2003, Lauterbur y el brita´nico Peter Mansfield ganan el
premio Nobel de Fisiolog´ıa y Medicina por sus contribuciones en el campo de la MRI. Esta te´cnica de
adquisicio´n junto con el desarrollo de la tomograf´ıa por Hounsfield y Cormack hicieron de esta disciplina
la te´cnica radiolo´gica no invasiva gold standar en lo que refiere a tejidos blandos.
En esta seccio´n se explican los conceptos f´ısicos ma´s relevantes acerca de MRI; una introduccio´n
cua´ntica, el feno´meno de magnetizacio´n asociado a tiempos de relajacio´n de los distintos tejidos, las
Ecuaciones de Bloch y para´metros de adquisicio´n. Estos conceptos sera´n de utilidad en cap´ıtulos poste-
riores junto a los temas espec´ıficos asociados a la gla´ndula prosta´tica y a las secuencias de adquisicio´n
utilizadas para su estudio, por ende, la segunda parte de este cap´ıtulo esta´ enfocada en MRI de pro´stata.
2.1.1. Momento magne´tico
Los nucleones (neutrones y protones) del nu´cleo ato´mico cuentan con un momento angular total ~J ,
resultante de la suma vectorial del momento angular orbital total ~L y del esp´ın total ~S y cuya magnitud
viene dada por (Levitt, 2008):
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J2 = j(j + 1)~, (2.1)
donde j es un nu´mero cua´ntico que puede ser entero o semientero y ~ = 1.055*10−34 J s. A su vez, las
componentes de ~J (Jx, Jy, Jz) vienen expresadas en te´rminos del nu´mero cua´ntico magne´tico mj el cual
puede tomar 2j + 1 valores en el intervalo [−j, j], as´ı,
mj = −j,−j + 1, ..., j, j − 1, j.
Al igual que J , los momentos angulares ~L y ~S se asocian a los nu´meros cua´nticos l, ml, s y ms
respectivamente. Al aplicar las reglas de suma de momentos angulares se obtienen los posibles valores de
Figura 2.1: Desdoblamiento de niveles de
energ´ıa debido a la interaccio´n de los pro-
tones con el campo magne´tico B0.
j en funcio´n de l y s, por tanto
j = |l − s|, |l − s|+ 1, ..., l + s− 1, l + s, (2.2)
lo cual confirma que el momento angular total esta cuantizado.
Los diferentes estados de un nu´cleo dependera´n de los diferentes
arreglos de sus nucleones, es decir, de los valores j. Los esta-
dos excitados del nu´cleo son transitorios y tienden a regresar o
decaer a su estado energe´tico fundamental. Un nu´cleo con mo-
mento angular ~J posee un momento magne´tico ~µ dado por la
expresio´nI:
~µ = γ ~J, (2.3)
donde γ es la razo´n giromagne´tica, es propia para cada nu´cleo y su valor se determina experimentalmente;
para el nu´cleo de hidro´geno (proto´n) es γ =267.5 rad µs−1 T−1. De esta forma, como cada nu´cleo tiene
su propio espectro energe´tico, es posible identificarlo a trave´s de la deteccio´n de la relajacio´n posterior a
una excitacio´n determinada.
2.1.2. Resonancia Magne´tica Nuclear
El feno´meno f´ısico de la resonancia magne´tica consiste en la interaccio´n entre el momento magne´tico ~µ y
un campo magne´tico externo ~B0, la interaccio´n esta´ descrita por el Hamiltoniano
II:
H = −~µ · ~B0. (2.4)
La presencia del campo magne´tico externo ~B0 genera un desdoblamiento en los niveles de energ´ıa
haciendo que las part´ıculas puedan encontrase en nuevos estados de energ´ıa (Efecto Zeeman). Teniendo
en cuenta que en el estado fundamental de los protones ~J = ~S con ms =
1
2 , sus posibles energ´ıas de
interaccio´n son: (fig. 2.1, el estado en sentido del campo magne´tico corresponde al de menor energ´ıa).
E =

E+ = −γ~B02 En el mismo sentido de ~B0
E− = γ~B02 En sentido opuesto de ~B0
. (2.5)
IEl esp´ın nuclear es definido como momento magne´tico de un nu´cleo en su estado fundamental.
IIEl Hamiltoniano es una funcio´n escalar a partir de la cual pueden obtenerse las ecuaciones de movimiento de un sistema
cla´sico y cua´ntico.
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La energ´ıa liberada o´ necesaria para pasar de un estado energe´tico a otro se muestra en la siguiente
ecuacio´n:
Figura 2.2: Movimiento de
precesio´n de ~µ alrededor de
~B0. Imagen tomada de Gili
(2003).
∆E = ~ω0 = E− − E+ = γ~B0, (2.6)
donde ω0 = γB0 es conocida como la Frecuencia de Larmor (frecuencia angu-
lar). Cla´sicamente y producto de un ana´lisis cua´ntico y cla´sico, la orientacio´n
del vector ~µ respecto al campo magne´tico externo se representa a trave´s de
un movimiento de precesio´n (fig. 2.2) con frecuencia igual a la de Larmor
(Gili, 2003).
Los nu´cleos cuyo nu´mero de protones o neutrones es impar, que esta´n en
presencia de un campo magne´tico externo ~B0 y son excitados con RF, emi-
tira´n energ´ıas que sera´n propias de su nu´cleo una vez finalice la estimulacio´n
con radiacio´n electromagne´tica, as´ı, tienen una “huella u´nica” y pequen˜as
variaciones en esta huella permitira´n caracterizar el ambiente qu´ımico en el
que se encuentran a partir del apantallamiento de ~B0 que sus macromole´cu-
las generaron.
Nucleido ω0/2pi (MHz)
1H 127.74
19F 120.15
31P 51.72
23Na 33.78
15N 12.96
13C 32.13
Cuadro 2.1: Valores de ω0/2pi pa-
ra distintos nucle´ıdos a campos
magne´ticos de 3T. Datos tomados
de Sprawls (2000).
Entre los nu´cleos de mayor importancia biolo´gica (CHONPS:
carbono, hidro´geno, ox´ıgeno, nitro´geno, fo´sforo y azufre) y con
esp´ın 12 , se encuentran el
13C, 15N, 31P y el 1H. En MRI
el 1H es el nu´cleo ma´s utilizado por ser el elemento ma´s
abundante en el cuerpo humano (se encuentra en la mole´cu-
la de agua y e´stas conforman aproximadamente el 75 % de
la masa del cuerpo humano), gracias a esto se puede ob-
tener informacio´n de gran parte de los tejidos del orga-
nismo. Algunos valores de ω0/2pi se muestran en la tabla
2.1.
2.1.3. Magnetizacio´n
Como se menciono´ anteriormente, una caracter´ıstica de cada nu´cleo es su momento magne´tico ~µ = γ~S;
ahora bien, si se considera un conjunto de N nu´cleos, es conveniente considerar una variable macrosco´pica
que reu´na informacio´n de todos estos momentos magne´ticos; esta variable es conocida como Magnetizacio´n
( ~M) y se define como:
~M =
1
V
N∑
i=1
~µi, (2.7)
donde V es el volumen de la muestra. ~M se puede dividir en dos componentes: componente longitudinal
(la cual se orienta convencionalmente en la direccio´n zˆ o de ~B0) ~M‖ = ~Mz y transversal ~M⊥ = ~Mx + ~My
o perpendicular al campo ~B0, as´ı, ~M = ~M‖ + ~M⊥.
La naturaleza de este sistema cua´ntico basado en el contacto te´rmico entre la red y los espines as´ı
como sus interacciones (esp´ın-red, esp´ın-esp´ın), permite utilizar la distribucio´n de BoltzmannIII para
IIIEs una distribucio´n de probabilidad de los estados de energ´ıa de un conjunto de muchas part´ıculas asociada a la
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establecer la cantidad de nu´cleos paralelos al campo NUP y antiparalelos NDOWN. Como ~M alcanza
equilibrio te´rmico en direccio´n del campo, existira´n mas nu´cleos en la posicio´n menos energe´tica (UP)
(Villagra´n, 2015), as´ı
NUP
NDOWN
= e∆E/κBΘ, (2.8)
donde κB es la constante de Boltzmann, Θ es la temperatura absoluta y ∆E viene dado por la expresio´n
2.6. En el uso cl´ınico, debido a las temperaturas corporales, ∆E  κBΘ; as´ı, se puede aproximar la
expresio´n 2.8 a la ecuacio´n:
NUP
NDOWN
= 1 +
∆E
κBΘ
, (2.9)
donde se establece una diferencia muy pequen˜a entre la cantidad de protones NUP de los NDOWN (con un
exceso de protones NUP respecto a NDOWN de 1 por cada 10
6, Gili (2003))
(a) Sistema de part´ıculas orien-
tadas en la direccio´n del campo
aplicado ~B0 = B0zˆ.
(b) ~Mz de una unidad de volu-
men a partir de la suma vecto-
rial de los ~µ nucleares.
Figura 2.3: ~Mz en estado de equilibrio. Imagen tomada y adaptada de
la referencia Gili (2003).
pero lo suficientemente grande para
que se genere una diferencia entre
NUP y NDOWN medible (fig. 2.3b).
Teniendo en cuenta que la magneti-
zacio´n neta M0 esta´ en direccio´n del
campo magne´tico principal y que la
magnitud de la componente longitu-
dinal del momento magne´tico es 12γ~,
la magnetizacio´n en equilibrio sera´:
Mz = M0 ' 1
4
ρ0
γ2}2
kΘ
B0, (2.10)
donde ρ0 es la densidad proto´nica. El
sistema al estar en contacto con su entorno y con el campo ~B0, alcanza el equilibrio termodina´mico que
perdurara´ siempre y cuando el campo este´ presente; un esquema de esta situacio´n se muestra en la figura
2.3a.
Pulsos de radiofrecuencia
La radiacio´n electromagne´tica asociada al espectro de la RF (∼ 108 Hz) son utilizadas en MRI porque
proporcionan energ´ıas del orden adecuado para alterar los estados de energ´ıa de los protones. Dicho de
otra manera, los pulsos RF emiten frecuencias del orden de la de precesio´n de los protones y por consi-
guiente proporcionan la energ´ıa caracter´ıstica para pasar del estado UP al estado DOWN. Los para´metros
que caracterizan a un pulso RF son la frecuencia, potencia y duracio´n, variables que se encuentran corre-
lacionadas entre s´ı. La duracio´n de la RF (τp) permite definir el ancho de banda (Γp) el cual determina el
rango de frecuencias que excita, sin embargo, Γp y τp son inversamente proporcionales (Levitt, 2008). En
los equipos de resonancia magne´tica las ondas de RF se emiten en el plano perpendicular a la direccio´n
del campo principal y son generadas mediante dos bobinas alimentadas por corrientes ele´ctricas alternas
de frecuencia angular ω0 y en cuadratura
IV de fase. Existen bobinas de cuadratura de fase que no vienen
incorporadas en los equipos y son ubicadas manualmente.
estad´ıstica de Maxwell-Boltzmann.
IVCuadratura se refiere a la disposicio´n de bobinas que generan pulsos de la misma frecuencia y amplitud pero esta´n
ubicadas a 90◦ una de la otra
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Figura 2.4: Disposicio´n de campos ~B0 y ~B1 vistos desde Ξ. ~B1 es el
campo oscilante que gira a ω0 generado por el pulso RF.
Para estudiar el a´ngulo de inclinacio´n
respecto al eje zˆ del vector ~M debido
al pulso RF se considera un sistema
de referencia mo´vil Ξ′ con frecuencia
ω0 alrededor de zˆ, as´ı este sistema
no inercial no percibir´ıa el efecto de
la precesio´n debida al campo esta´ti-
co ~B0 y se considerar´ıa u´nicamente el
campo ~B1 producido por el pulso RF (el cual es perpendicular a ~B0 y rota circularmente en el sistema
de referencia de laboratorio Ξ, fig. 2.4) que permanecer´ıa esta´tico en Ξ′. Matema´ticamente, la variacio´n
del vector ~M en funcio´n del tiempo despue´s de la aplicacio´n del pulso RF y sobre Ξ′ sera´:(
∂ ~M
∂t
)
Ξ′
=
(
∂ ~M
∂t
)
Ξ
− ~M × ~ω0 + γ ~M × ~B1, (2.11)
donde el primer te´rmino de la derecha es γ ~M × ~B0V (variacio´n de ~M en el tiempo visto desde el sistema
de referencia del laboratorio). Como ~ω0 = γ ~B0 la ecuacio´n 2.1.3 se reduce a:(
∂ ~M
∂t
)
Ξ′
= γ ~M × ~B1.
Por otro lado, las variaciones del vector ~M posterior a la aplicacio´n del pulso RF vistas desde Ξ son
descritas por las siguientes ecuaciones:
Mx(t) = | ~M | sin(θ) sin(ω0t)
My(t) = | ~M | sin(θ) cos(ω0t)
Mz(t) = | ~M | cos(θ),
(2.12)
Figura 2.5: Gra´fica roja: Movimiento en espiral de ~M alre-
dedor de zˆ durante la aplicacio´n de la RF (pulso de 160◦)
visto desde Ξ. Gra´fica azul: posterior al pulso RF, ~M em-
pieza a recobrar su estado de equilibrio obedeciendo a las
ecuaciones de Bloch.
donde θ = ω1t siendo ω1 la frecuencia
de precesio´n de los espines generada por
el campo B1. En la figura 2.5 se mues-
tra la existencia de la doble precesio´n de
~M tanto alrededor del campo ~B0 como de
~B1.
En vista que ω1 es mucho menor que la fre-
cuencia de precesio´n ω0 el movimiento alrede-
dor de xˆ sera´ ma´s lento. El a´ngulo α formado
por el vector ~M con el eje z transcurrido τp sera´
α = ω1τp = γB1τp. Puede verse que el a´ngulo de
inclinacio´n de ~M es proporcional a la energ´ıa del
pulso B1τp, de tal forma que se puede conseguir
el a´ngulo deseado haciendo combinaciones de po-
tencias y duraciones de pulsos siempre y cuando se mantenga la energ´ıa aplicada. Por ejemplo,para un
VLa expresio´n se obtiene partiendo del concepto de torque ~τ = ~µ × ~B generado a un momento magne´tico en presencia
de un campo magne´tico y teniendo en cuenta que la derivada temporal del momento angular es el torque.
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campo B0 = 3.0T el valor de B1 =0.46µT ,
ω1
2pi = 19.6Hz y se lograr´ıa un a´ngulo de 60
◦ en un τp = 8.5
ms aproximadamente.
Figura 2.6: ~Bef es el campo percibido realmente por los
protones y esto se debe a diferencias en el entorno mole-
cular de los nu´cleos (Efecto off-resonance).
Se debe tener en cuenta que para el ca´lculo del
a´ngulo α se esta´ considerando que la frecuencia
del pulso es exactamente igual a la frecuencia de
resonancia de los nu´cleos, pero como se menciono
antes, existen pequen˜as variaciones en las frecuen-
cias debidas al entorno molecular de cada nu´cleo,
lo que dificulta el ca´lculo del a´ngulo de inclinacio´n.
Desde el sistema de referencia mo´vil planteado anteriormente, solo se podr´ıa anular el efecto de ~B0 a los
protones que giren a la frecuencia ω0 pero los protones que perciban un campo diferente B
′
0 = B0 + ∆B
precesara´n a una frecuencia ω′0 = ω0 + ∆ω y desde el sistema de referencia percibira´n un campo efectivo
~Bef = ~B1 + ∆ ~B lo que hace que la inclinacio´n no se de´ u´nicamente respecto al eje z sino perpendicular a
~Bef (fig.2.6), este feno´meno es conocido como off-resonance el cual no se puede eliminar por completo pero
si minimizar o despreciar en el caso de pulsos RF con potencias lo suficientemente grandes ( ~B1  ∆ ~B).
Ecuaciones de Bloch
Como se menciono´ anteriormente, si a un sistema de esp´ınes en equilibrio se les aplica pulsos de RF
perpendiculares a ~B0 en intervalos de tiempo pequen˜os respecto a los tiempos caracteristicos del sistema,
entonces aparecera´n contribuciones de magnetizacio´n transversal M⊥ en el plano xy pero sin cambiar la
magnetizacio´n total, lo que implica que la componente longitudinal de la magnetizacio´n disminuira´ (fig.
2.5).
Despue´s de la aplicacio´n del pulso de RF, las interacciones esp´ın-red hacen que se produzcan transiciones
entre los estados de ma´xima y mı´nima energ´ıa hasta que nuevamente se alcance el equilibrio te´rmico,
es decir, que la magnetizacio´n sea solo longitudinal ~M0 = M0zˆ, este proceso se conoce como relajacio´n
longitudinal o recuperacio´n T1, donde T1 es la constante de tiempo que modela dicha recuperacio´n.
La interaccio´n de los protones con la red implica que la variacio´n de la magnetizacio´n longitudinal es
proporcional a M0 −Mz como se indica a continuacio´n
dMz
dt
=
1
T1
(M0 −Mz). (2.13)
Se debe tener en cuenta que cada part´ıcula posee un momento magne´tico modelado a trave´s de un
dipolo magne´tico. Dichas part´ıculas producen un campo ~Bi ∝ µir3 en sus alrededores, que para protones,
toman valores t´ıpicos en el rango de ± 5*10−4T (D.J., 1999), de manera que, el campo magne´tico total
~Btot,i que actu´a sobre una part´ıcula i debida a las dema´s part´ıculas sera´:
~Btot,i = B0zˆ +
Entorno∑
j
~Bj ,
donde el entorno esta compuesto por las j part´ıculas ma´s cercanas a i (j 6= i), es decir, part´ıculas mas
influyentes sobre i y que por tanto debido a estas interacciones (esp´ın-esp´ın)- inducen pequen˜as varia-
ciones en la frecuencia de precesio´n de los momentos generando desfases entre ellos. Estas variaciones,
contribuyen a la reduccio´n de la componente transversal de la magnetizacio´n hasta alcanzar el equili-
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brio termodina´mico, es decir ~M⊥ → 0 (fig. 2.8), en este caso, la forma de caracterizar este feno´meno
es definiendo una constante de relajacio´n esp´ın-esp´ın T2 tambie´n conocida como tiempo de relajacio´n
transversal, matema´ticamente expresada como
d ~M⊥
dt
= γ ~M⊥ ×B0zˆ − 1
T2
~M⊥. (2.14)
Figura 2.7: (a) ~M⊥ = ~M⊥(t = 0). (b) ~M⊥(t > 0): se ve como disminuyo´ con respecto al tiempo inicial debido
al desfasaje de las distintas componentes paralelas al plano xy de los momentos magne´ticos, al tener una ω0
ligeramente distinta. (c) Magnetizacio´n transversal del sistema nula: se alcanza el estado de equilibrio te´rmico. Se
presenta solo el plano xy, perpendicular a la direccio´n del campo magne´tico (zˆ). Imagen adaptada de Villagra´n
(2015).
Dicho lo anterior, despue´s de la aplicacio´n de la RF, la variacio´n en el tiempo del sistema en cuestio´n
sera´ modelada por las ecuaciones de movimiento conocidas como Ecuaciones de Bloch (2.13 y 2.14) cuyas
soluciones en un sistema de referencia de laboratorio, con N part´ıculas inmersas en un campo ~B0 son:
Mx(t) =e
−t/T2(Mx(0) cos(ω0t) +My(0) sen(ω0t))
My(t) =e
−t/T2(My(0) cos(ω0t)−Mx(0) sen(ω0t))
Mz(t) =Mz(0)e
−t/T1 +M0(1− e−t/T1),
(2.15)
donde ~M(0) = (Mx(0),My(0),Mz(0)) son los valores iniciales del problema, teniendo en cuenta que M0
es la magnetizacio´n en equilibrio te´rmico (ec. 2.10).
Tiempos de relajacio´n
Una vez finalizado el pulso de RF, ~Mxy decrecera´ ra´pidamente y nuevamente las part´ıculas recuperan su
estado de mı´nima energ´ıa (u´nicamente se conserva la magnetizacio´n en la direccio´n al campo aplicado),
es decir, Mz = M0. En el proceso de relajacio´n, los espines nucleares presentara´n dos tipos de interac-
ciones: por un lado con los otros esp´ınes (interaccio´n esp´ın-esp´ın) de la muestra y por otro con los otros
espines de la materia (interaccio´n esp´ın-red). Cada interaccio´n esta´ caracterizada por tiempos diferentes
denominados tiempos de relajacio´n (fig.2.9a). T1 es tiempo de relajacio´n esp´ın red el cual describe la
tasa de intercambio energe´tico entre los espines del sistema y la red (tiempo que tarda la magnetizacio´n
longitudinal en recuperar el 63 % de su valor final). T2 es el tiempo de relajacio´n esp´ın-esp´ın que relaciona
la interaccio´n entre los espines del sistema y su evolucio´n al equilibrio (tiempo necesario para perder el
63 % de la magnetizacio´n transversal inicial) el cual no requiere modificaciones energe´ticas.
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Figura 2.8: Seguimiento temporal del proceso de excitacio´n (aplicacio´n de RF de 160 grados) y relajacio´n de las
diferentes componentes del vector ~M . a. | ~Mxy| vs t; b. log(| ~Mxy|) vs t; c. Mz vs log(t); d. Mz vs t. Se tomaron
valores de T1 = 870ms, T2 = 45ms, ω0 = 63.87MHz y M0 = 1[u.a] (para´metros referentes a tejido muscular).
(a) Seguimiento temporal de Mz y Mxy . Ima-
gen tomada de Gili (2003).
Tejido T2 T1(0.5 T) T1(1.5 T)
Grasa 80 210 260
Hı´gado 42 350 500
Mu´sculo 45 550 870
Materia blanca 90 500 780
Materia gris 100 650 920
Fluido cerebroespinal 160 1800 2400
(b) Tabla de T2 y T1 para distintos tejidos (ms). Valores aproximados
tomados de Sprawls (2000).
Figura 2.9: (a) Esquema de relajacio´n de ~M , (b) valores de tiempos de relajacio´n de algunos tejidos.
Independientemente de las interacciones esp´ın-esp´ın, existe un factor que contribuye a la pe´rdida
de sen˜al de ~Mxy en el proceso de relajacio´n: las inhomogeneidades del campo magne´tico externo. La
constante de tiempo T ∗2 abarca todos los factores que generan la relajacio´n transversal de ~M (ec. 2.16),
de tal forma que en las soluciones de las ecuaciones de Bloch de las componentes transversales de ~M (ec.
2.15) se debera´ reemplazar a T2 por T
∗
2 .
1
T ∗2
=
1
T2
+
1
T ′2
. (2.16)
La cantidad T ′2 se genera por el efecto colectivo de desfase de los esp´ınes y generalmente depende de
la muestra a analizar y de la homogeneidad del campo generado por el ima´n principal.
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Figura 2.10: Sen˜al generada por el cambio
en el tiempo de la magnetizacio´n transver-
sal M⊥ captada por las bobinas de detec-
cio´n.
La variacio´n de ~Mxy induce una pequen˜a fuerza electro-
motriz la cual generara´ una corriente en una bobina ubi-
cada cerca de la muestra, esta sen˜al se denomina decai-
miento libre de la induccio´n (FID, fig. 2.10). T ′2 se pue-
de medir por medio de las FID, observando si su decai-
miento es demasiado ra´pido o no. Si su decaimiento es
muy ra´pido se aplican correcciones sobre al campo magne´ti-
co principal con el fin de intentar recuperar la sen˜al ori-
ginal. Entre las correcciones aplicadas para contrarrestar el
efecto de las inhomogeneidades de campo magne´tico esta´ la
aplicacio´n de pulsos RF de 180 grados, esto se profundi-
zara´ mas adelante en la seccio´n de secuencias de adquisi-
cio´n.
Una imagen pesada en T1 o en T2 (wT1 y wT2 respectivamente) se logra cuando se pondera su
contraste haciendo la adquisicio´n en el momento en que la componente que predomina de la magneti-
zacio´n es la longitudinal (wT1) o la transversal (wT2). Las ima´genes wT1 se muestran mas brillantes
(hiperintensas) cuando su T1 es mas corto y mas oscuras (hipointensas) cuando su T1 es mas largo. Con-
trario a lo anterior, las ima´genes wT2 se muestran mas hiperintensas con T2 largos e hipointensas con
T2 cortos. Estos tipos de adquisicio´n de ima´genes tienen usos espec´ıficos en el diagnostico cl´ınico; a ellas
se adiciona una te´cnica basada en contrastar tejidos dependiendo de su densidad proto´nica (DP) donde
la hiperintensidad esta´ directamente relacionada con la densidad de protones del tejido, no es de nuestro
intere´s profundizar la DP en este documento. Los niveles de gris de diferentes tejidos en ima´genes pesadas
en T1, T2 y DP se muestran en la figura 2.11. Las constantes de tiempo T1 y T2 son importantes para
caracterizar el entorno en el cual se encuentra inmerso el sistema de part´ıculas; los tiempos de relajacio´n
de algunos tejidos corporales se muestran en el cuadro 2.9b.
Figura 2.11: Contrastes en T1, T2 y DP, se muestran los niveles de gris de los tejidos ma´s comunes en el diagnostico
cl´ınico.
2.1.4. Secuencias de adquisicio´n
Una secuencia de adquisicio´n es el conjunto de pulsos de RF y de gradientes de campo magne´tico; su
disen˜o va a depender del tipo de informacio´n que se desee visualizar. Por ejemplo, existen secuencias que
se disen˜an para obtener informacio´n morfolo´gica simple usando DP, wT1 y wT2, para obtener informacio´n
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sobre fluidos, funciones celulares o caracter´ısticas tisulares.
Figura 2.12: Configuracio´n de las bobinas
de gradiente para corte axial. 1. Gs, 2. Gφ,
3. Gω.
Entre los para´metros que se utilizan para caracterizar las se-
cuencias se encuentran los gradientes, los cuales le dan la ca-
pacidad de codificacio´n espacial a la MRI. Entre los gradien-
tes utilizados se encuentran los de seleccio´n de slice o corte
(Gs), de codificacio´n de fase (Gφ) y codificacio´n de frecuencia
(Gω). La generacio´n de estos gradientes de campo magne´ti-
co son por medio de bobinas ubicadas adecuadamente (fig.
2.12).
Gradiente de seleccio´n de slice (Gs)
La parte inicial de la estructura de una secuencia consiste en la excitacio´n de una rebanada o slice, la
cual se obtiene por medio del gradiente generado por un par de bobinas (fig. 2.12.1) que es activado
en el momento del pulso inicial de la secuencia. Este gradiente hace que se produzca una variacio´n de
frecuencias en el voxel generando un rango de e´stas alrededor de una frecuencia central. El pulso RF
enviado debera´ tener un ancho de banda cuyas frecuencias este´n alrededor de la frecuencia central y que
abarque todo el intervalo del voxel. Este gradiente le da la capacidad selectiva al feno´meno de NMR (fig.
2.13).
Figura 2.13: Gs. Para hacer entrar en resonancia una seccio´n determinada (plano de vo´xeles perpendicular al eje
z) se aplica un pulso RF con la frecuencia correspondiente al punto central del vo´xel junto con un ancho de banda
2∆f adecuado a las dimensiones del vo´xel en cuestio´n. Si se aumenta la intensidad de Gs (aumenta la pendiente
respecto al eje z) manteniendo fijo el ancho de banda de RF, entonces disminuira´ el grosor del plano tomogra´fico
2∆z. Imagen tomada y adaptada de Gili (2003).
Gradiente de codificacio´n de fase (Gφ)
Posterior a la aplicacio´n de Gs se abre un gradiente Gφ a lo largo de un lado del plano (fig. 2.12). Los
nu´cleos de cada fila perpendicular al gradiente Gφ percibira´n la misma frecuencia y por lo tanto los
espines que perciban un campo magne´tico mayor se desfasara´n mas ra´pidamente que los que perciban un
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campo magne´tico menor. Transcurrido un tiempo, se apaga Gφ quedando una diferencia de fases entre las
filas del plano, es decir se genero´ una codificacio´n espacial de las filas por medio de las fases de los espines.
Gradiente de codificacio´n de frecuencias (Gω)
La aplicacio´n del gradiente Gω a lo largo del lado perpendicular restante del plano se utiliza para identificar
la sen˜al de cada vo´xel en las filas. Esto implica que los nu´cleos de cada columna perpendicular a Gω se
relajen a la misma frecuencia, por lo tanto cada vo´xel de una misma fila se relajara´ a frecuencias diferentes.
Para que Gω u´nicamente codifique espacialmente el plano de acuerdo a frecuencias sin interferir en la
codificacio´n de fase de Gφ, se debe aplicar un gradiente bipolar −Gω, +Gω en el cual el primero se encarga
de la codificacio´n de frecuencias y el segundo de corregir el desfase generado por −Gω. Generalmente,
+Gω tiene el doble de duracio´n que −Gω para recoger la eco sen˜al completa.
Figura 2.14: Gω y Gφ aplicados sobre la muestra. Los taman˜os de las esferas esquematizan la codificacio´n espacial
en frecuencias y las tonalidades de estas muestran la codificacio´n de fase.
Secuencia Esp´ın Eco (SE)
En esta secuencia se aplica un pulso RF inicial de 90 grados que rota el vector magnetizacio´n al plano
perpendicular al campo principal; los momentos precesan a ω0, pero empezara´n a desfasarse debido
a las interacciones esp´ın-esp´ın y a las inhomogeneidades del campo; un segundo pulso de 180 grados
es aplicado despue´s de un tiempo TE/2 que revierte la dispersio´n de la fase debida u´nicamente a las
inhomogeneidades del campo principal permitiendo el refase de los momentos y produciendo un eco o
una sen˜al de eco (Winston, 2012); la ma´xima intensidad del eco ocurre en un tiempo igual a TE y el tiempo
entre pulsos RF consecutivos de 90 grados se denomina tiempo de repeticio´n (TR, fig.2.15). Cabe aclarar
que las SE tiene tiempos de adquisicio´n largos (10-20 min) y poca sensibilidad a las heterogeneidades del
campo; entre los para´metros que regulan las SE (wDP, wT1 y wT2) son el TR y TE. Una posibilidad en
Figura 2.15: Diagrama de secuencia SE.
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este tipo de secuencias es obtener varios ecos en un mismo TR, lo cual se logra aplicando un pulso de 180
grados despue´s de un tiempo de TE/2 posterior al primer eco y de esta forma, esperando el mismo tiempo
(TE/2) se recoge un nuevo eco, esto se puede realizar de forma sucesiva; entre este tipo de secuencias
esta´n las esp´ın eco eco-planar (SE-EPI, fig. 2.16).
Figura 2.16: Diagrama de secuencia EPI-SE.
Secuencias Eco de gradiente (GRE)
Las secuencias “Gradient Recalled Echo”(GRE) o “Field Echo”(FE) utilizan pulsos de RF con a´ngulos
α (flip angle) menores de 90 grados y no se aplican pulsos de 180 grados permitiendo realizar medicio-
nes en menor tiempo ya que la recuperacio´n de la magnetizacio´n longitudinal es ma´s ra´pida. En una
secuencia GRE simple (fig 2.17), el pulso RF que gira ~M un a´ngulo α es aplicado a una seccio´n defi-
nida por el gradiente Gs que es activado simulta´neamente. El gradiente Gφ de diferentes amplitudes se
encarga de la codificacio´n de fase y −Gω se encarga de desfasar a los espines que posteriormente son
refasados por −Gω resultando en la obtencio´n de la sen˜al GRE. +Gω se encargara´ de refasar u´nicamente
el desfase producido por −Gω y por lo tanto no corregira´ los cambios de fase generados por las inho-
mogeneidades del campo B0 o por efectos del entorno de los protones, lo que hace que el decaimiento
de la sen˜al se acelere debido a estos factores (sen˜al FID) y su decaimiento dependera´ de T ∗2 (Elster, 1993).
Diferentes valores de α permiten obtener variedad de contrastes u´nicos en MRI alterando el equilibrio
de la magnetizacio´n; a´ngulos pequen˜os pueden crear magnetizacio´n transversal apreciable mientras que
la magnetizacio´n longitudinal sufre un cambio ligero. Con lo anterior se puede deducir que a tiempos de
repeticio´n de la secuencia (TR) cortos y con a´ngulos de excitacio´n pequen˜os se puede obtener una buena
sen˜al NMR.
Entre las caracter´ısticas mas representativas de las secuecias GRE se encuentran (Gili, 2003):
El eco es obtenido con el gradiente bipolar Gω.
Cada TR inicia con un pulso α.
Se utliza un Gφ de diferente amplitud en cada TR y se va llenando el espacio k (o espacio de Fourier)
secuencialmente (fig. 2.17).
El contraste obtenido en una secuencia GRE depende de α y de TR de modo que si se quiere minimizar
el tiempo de adquisicio´n este ultimo debe reducirse. La reduccio´n de TR (debajo de los 100 ms) conlleva
a la aparicio´n de una magnetizacio´n remanente debida a que en tiempos cortos no se puede recuperar
totalmente la magnetizacio´n. Posterior a varios TR cortos se generara´ un estado en equilibrio o Steady
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Figura 2.17: Esquema de secuencia GRE cla´sica. Se observa que los Gφ se disminuyen a medida que pasan los TR
y la eco sen˜al es secuencialmente llenada en una imagen en el espacio espacio k.
State caracterizado por tener una componente residual de magnetizacio´n transversal y longitudinal. La
minimizacio´n del TR tambie´n requiere la generacio´n de gradientes los suficientemente ra´pidos que sean
capaces de adaptarse a los tiempos de este tipo de secuencias.
Las magnetizaciones longitudinal y transversal residual son utilizadas en este tipo de secuencias ra´pi-
das y existe una subclasificacio´n de acuerdo a cual componente se vaya a aprovechar. Estas secuencias
son las coherentes e incoherentes (Elster, 1993):
Las secuencias coherentes, entre ellas la Steady State Free Precession (SSFP), son aquellas que
intentan aprovechar la magnetizacio´n residual transversal por medio de te´cnicas de refase (gradientes
refasadores). Las ima´genes obtenidas son potenciadas en T ∗2 y el contraste depende de la razo´n
T1/T2 de los tejidos. Este tipo de secuencias ultrara´pidas complementadas con algunos gradientes
son utilizadas para medir la difusio´n, mostrando a los l´ıquidos esta´ticos como hiperintensos y a los
que esta´n en movimiento hipointensos.
Las secuencias incoherentes tratan de aniquilar la componente transversal de ~M por medio de gra-
dientes desfasadores en cada TR, conocidos como gradientes Spoiler. Las ima´genes son potenciadas
en T1 y su contraste depende de α y del cociente TR/T1. Este tipo de secuencias se utilizan en
DCE.
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2.2. Ima´genes pesadas por Difusio´n (DWI)
En las DWI se aprovecha el movimiento aleatorio (BrownianoVI) de las mole´culas de agua para contrastar
las MRI. Los iniciadores de esta te´cnica fueron Edward Stejskal y John Tanner en 1965, los cuales lograron
medir la constante de difusio´n de mole´culas de agua usando NMR y gradientes de campo magne´tico.
Esta te´cnica puede delinear lesiones patolo´gicas con alto contraste, adema´s, con el coeficiente de difusio´n
aparente (ADC) se logra diferenciar lesiones malignas y benignas basa´ndose en la restriccio´n a la difusio´n
molecular de agua relacionada con un aumento en la densidad de los tejidos, probablemente generado
por un alto ı´ndice de replicacio´n neopla´sica con la consecuente reduccio´n de la anchura de los espacios
intercelulares y a la alteracio´n de la estructura microsco´pica de los tejidos normales.
2.2.1. Fundamentos de DWI
La difusio´n se define como el movimiento Browniano molecular capaz de transportar materia de un
lugar a otro (Jones, 2011). Este feno´meno implica que al colocar en un punto una gran concentracio´n de
mole´culas, despue´s de un tiempo estas se repartira´n de forma aleatoria. Si se considera que la distribucio´n
de las mole´culas es isotro´pica, al cabo de un tiempo estas se distribuira´n alrededor del punto inicial de
manera sime´trica. A medida que transcurre el tiempo la distribucio´n se va expandiendo, la concentracio´n
en el punto inicial disminuye y la dispersio´n es cada ves mayor. Este tipo de procesos se describen
por medio de un coeficiente definido como constante de difusio´n D que caracteriza la movilidad de las
mole´culas, as´ı, la ecuacio´n que describe este movimiento es la segunda ley de FickVII
∂ζ
∂t
= D∇2ζ,
donde ζ es la concentracio´n de mole´culas. El espacio alcanzado desde la posicio´n inicial de las mole´culas
despue´s de un tiempo t puede calcularse estad´ısticamente a partir del radio promedio de la distribucio´n
y cumple la denominada ley ba´sica de difusio´n (ecuacio´n de Einstein de difusio´n).
Figura 2.18: Desplazamiento molecular en funcio´n del tiempo en un medio homoge´neo y libre de barreras.
Inicialmente las mole´culas forman una distribucio´n estad´ıstica gaussiana y la probabilidad de despla-
zarse en una direccio´n es ide´ntica a la de desplazarse en la direccio´n opuesta, es decir, la mediana sera´
nula, pero la varianza de la distancia recorrida es proporcional al tiempo transcurrido (fig. 2.18), de tal
VIEl movimiento Browniano es el movimiento aleatorio que se observa en algunas part´ıculas microsco´picas que se hallan
en un medio fluido.
VIISegunda ley de Fick: el cambio en la concentracio´n en el tiempo es proporcional al cambio en el gradiente de concentracio´n
con respecto a las coordenadas de posicio´n.
2.2. IMA´GENES PESADAS POR DIFUSIO´N (DWI) 23
forma que esta medida esta relacionada directamente con la difusio´n, as´ı,
〈r2〉 = 2nDt,
〈r2〉 es el desplazamiento cuadra´tico medio en un espacio n-dimensional, D tiene unidades de mm2/s y
depende del entorno biolo´gico en el que difunden las mole´culas.
Cuando se considera un movimiento molecular anisotro´pico, es necesario definir una matriz que con-
tenga los coeficientes de difusio´n en las diferentes direcciones; esta matriz es el tensor de difusio´n (DTI).
En este trabajo, debido a que en gran parte los movimientos a nivel de la gla´ndula prosta´tica son isotro´pi-
cos y el excesivo tiempo que duraba la secuencia con la que se trabajo´ originalmente (> 20 minutos), no
se adentrara´ en el estudio del tensor de difusio´n.
2.2.2. Modelo de difusio´n isotro´pica
En un medio cuyas mole´culas difunden de manera isotro´pica, sus movimientos no producira´n atenuacio´n
de la sen˜al en el caso de una secuencia SE. Pero si se aplica un gradiente constante de amplitud G estos
movimientos generara´n una atenuacio´n de la sen˜al independiente a las generadas por las interacciones
esp´ın-esp´ın y esp´ın-red. La atenuacio´n de la sen˜al A tiene la forma
A(nTE) = exp(−γ2 G2 D TE3/12n), (2.17)
donde D es el coeficiente de difusio´n, TE es el tiempo de eco y n es el numero de eco en el caso de
una secuencia multi-eco. En el a´mbito de la MRI este tipo de modelos son muy utilizados para medir
la difusio´n. En la pra´ctica cl´ınica se utilizan un par de pulsos de gradiente ide´nticos (gradientes de
codificacio´n de difusio´n) y la atenuacio´n de la sen˜al esta´ dada por
A(TE) = exp
(
−γ2 G2 D δ2
(
∆− δ
3
))
, (2.18)
donde δ es la duracio´n del gradiente y ∆ es la separacio´n temporal entre gradientes. Se debe tener en
cuenta que la ecuacio´n 2.18 describe la atenuacio´n para el caso de difusio´n libre. Una forma realista
de modelar la atenuacio´n es considerar los tiempos de rampa  de los gradientes de codificacio´n porque
electro´nicamente es imposible obtener pulsos rectangulares. La forma de la atenuacio´n teniendo en cuenta
los  (Mattiello J, 1994) es
A(TE) = exp
[
−γ2 G2 D δ2
[(
∆− δ
3
)
+
3
30
− δ
2
6
]]
. (2.19)
En la literatura, los para´metros relacionados con las caracter´ısticas de los gradientes suelen reunirse
y expresarse como una u´nica variable b. Para la ecuacio´n 2.19, b sera´:
b = γ2 G2 δ2
[(
∆− δ
3
)
+
3
30
− δ
2
6
]
(2.20)
En el caso de una secuencia GRE, la difusio´n produce el mismo efecto sobre la amplitud del eco generado
por el par de gradientes de polaridad opuesta que el producido por el pulso RF de 180◦ en el caso de la
secuencia SE (Le Bihan., 1991). Debido a que las secuencias GRE esta´n ponderadas en T ∗2 en lugar de T2,
los TE sera´n menores que en la SE logrando as´ı una mejor razo´n sen˜al ruido (SNR), pero debida a su corta
duracio´n estas secuencias son poco pra´cticas ya que empiezan a aparecer feno´menos asociados a wT1.
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No obstante, cuando las secuencias GRE son tipo coherentes, los efectos de la difusio´n son mejorados
pero desafortunadamente estas secuencias son muy sensibles al movimiento generando artefactos en la
imagen y adema´s los efectos de la relajacio´n y la difusio´n suelen mezclarse intr´ınsecamente (dependiendo
del a´ngulo de excitacio´n) “contaminando”la medida de la difusio´n. Sin embargo, las secuencias ra´pidas
GRE coherentes pueden seguir siendo una manera ra´pida de realizar MRI de difusio´n con alta SNR y
razo´n contraste ruido (CNR) (Le Bihan., 1988), usando gradientes moderados en aplicaciones en las que
la cuantificacio´n no es el principal objetivo (McNab JA, 2008).
2.2.3. Medicio´n de la sen˜al de difusio´n
La mayor´ıa de te´cnicas de medicio´n de la difusio´n en MRI se basan en la aplicacio´n de gradientes de campo
magne´tico denominados gradientes de codificacio´n de difusio´n. Generalmente los estudios de difusio´n en
MRI se basan en el modelo desarrollado por Stejskal y Tanner en el cual se utilizan gradientes pulsados
de campo. En una secuencia SE se aplican un par de gradientes ide´nticos de amplitud G, duracio´n δ y
separados por un tiempo ∆ a los lados del pulso de 180◦. La accio´n de los gradientes de codificacio´n de
difusio´n es precisamente cuantificar la difusio´n de los protones presentes en la muestra y la forma como
se logra usando secuencias SE se explica paso a paso a continuacio´n:
La aplicacio´n del primer pulso de gradiente se encarga de desfasar los espines de la posicio´n r de la
muestra un a´ngulo Φ = γδ ~G · ~r.
Se apaga el primer gradiente y transcurre un tiempo hasta la aplicacio´n del pulso de 180◦ el cual
invierte el desfase.
Seguido del pulso 180◦ se aplica un segundo gradiente ide´ntico al primero que se encargara´ de
refasar a los espines siempre y cuando la posicio´n r en la que se encontraban durante la aplicacio´n
del primer gradiente no haya cambiado.
En el caso de los protones ligados a mole´culas mo´viles (como mole´culas de agua), el segundo
gradiente no los refasara´ totalmente ya que la posicio´n r′ en la que se encuentran en ese momento
es distinta a la que ten´ıa en el momento de la aplicacio´n del primer gradiente percibiendo un campo
magne´tico distinto al inicial, conllevando a que la sen˜al inicial previa a la aplicacio´n del primer
gradiente de codificacio´n de difusio´n S0 no pueda ser recuperada.
Lo anterior se traduce como una sen˜al hipointensa y en el caso de protones asociados a mole´culas con
limitada movilidad resultara´ en una sen˜al hiperintensa. El esquema de una secuencia SE pesada por
difusio´n se muestra en la figura 2.19a.
La sen˜al resultante S, de acuerdo al modelo de Stejskal y Tanner es
S = S0e
−bD, (2.21)
donde b es el factor de gradiente de la ecuacio´n 2.20. De acuerdo a la te´cnica de Stejskal y Tanner,
obteniendo el valor de b y las sen˜ales S y S0 es posible encontrar D. Los valores o´ptimos de b son aquellos
cuyo producto bD ∼ 1 debido a que proporcionan una buena atenuacio´n de la difusio´n en MRI.
Para medir la difusio´n por medio de secuencias GRE, se utilizan secuencias ra´pidas, entre ellas las SSFP
basadas en una secuencia de eco estimuladoVIII(STEs) (fig. 2.19b). La forma de codificacio´n de la difusio´n
VIIISon secuencias formadas por tres o mas pulsos RF. Son muy versa´tiles ya que permiten manejar los tiempos carac-
ter´ısticos de las secuencias y adema´s permiten codificar cambios en la informacio´n espacial y del entorno molecular.
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en las SSFP se asemeja a la de una secuencia SE explicada anteriormente con la diferencia de que en esta
los pulsos de codificacio´n de difusio´n se ubican antes del primer pulso y despue´s de los u´ltimos pulsos.
(a)
(b)
Figura 2.19: DWI en secuencias esp´ın-eco y eco gradiente. (a) Esquema de secuencia SE pesada en difusio´n. Los
c´ırculos esquematizan el desfase y refase de espines esta´ticos (negros) y mo´viles(rojos) y θ es el cambio de fase
neto despue´s de la aplicacio´n de los pulsos de codificacio´n de difusio´n. (b) Esquema de secuencia turbo GRE SSFP
pesada en difusio´n indicando la disposicio´n de los gradientes de codificacio´n de difusio´n de amplitud G, duracio´n
δ y duracio´n de difusio´n ∆. Gradientes de codificacio´n de difusio´n (Dorados), gradientes de codificacio´n de fase
(verdes), gradientes de codificacio´n de frecuencia (rojo), gradientes crusher (gris), gradientes de seleccio´n de slice
(azul). Imagen adaptada de la referencia Jones (2011).
Limitaciones de hardware
La ecuacio´n 2.21 muestra la sen˜al producto de la atenuacio´n por difusio´n molecular traslacional siempre y
cuando se considere un hardware ideal, esto es: pulsos RF perfectamente homoge´neos, pulsos de gradiente
rectangulares y campo principal completamente homoge´neo. En los hardwares de MRI existen ciertas
26 CAPI´TULO 2. MARCO TEO´RICO
limitaciones que ocasionan imprecisiones a la hora de medir la difusio´n. Las limitaciones principales y sus
posibles soluciones se mencionan a continuacio´n.
El campo magne´tico principal B0 debe ser extremadamente homoge´neo para evitar que haya dife-
rencias en las frecuencias de precesio´n de los espines de la muestra. Las regiones con inhomogenei-
dades en B0 ocasionan mediciones erro´neas de la difusio´n en la muestra reduciendo la calidad de la
DWI. En el caso de DWI en secuencias SE, las inhomogeneidades en B0 son contrarrestadas con la
aplicacio´n del pulso de 180◦.
La exactitud y precisio´n en la medida de la difusio´n en MRI radica en la aplicacio´n del mismo
pulso RF a toda la muestra para que la magnetizacio´n sea uniformemente transformada. La ho-
mogeneidad y sensibilidad de los pulsos RF depende directamente del tipo de bobinas utilizadas
(bobinas de volumen o de superficie), siendo las bobinas de volumen (tipo jaula) las ma´s utilizadas
en experimentos de difusio´n ya que cuentan con una mejor SNR, cubren un campo de visio´n (FOV)
efectivo mas grande y debido a su mayor homogeneidad del campo B1 producido, transmiten y
reciben mejor la sen˜al RF.
En el caso de los pulsos de gradiente, la capacidad de generar gradientes ra´pidos pero de gran
amplitud es importante para minimizar la aparicio´n de inhomogeneidades en B0 y gradientes de
fondo no deseados. Adema´s la capacidad de encender y apagar los pulsos ra´pidamente permite
reducir la duracio´n del pulso y por lo tanto reducir TE incrementando la SNR. Una desventaja
notable es que debido a las ra´pidas interrupciones de los pulsos de gradiente se inducira´n corrientes
generadas por materiales conductores alrededor de la muestra (corrientes de Eddy).
Las vibraciones meca´nicas pueden causar efectos desfavorables en la medicio´n de la difusio´n. Dichas
vibraciones de las bobinas interfieren en la codificacio´n frecuencial y de fase generando una incerti-
dumbre en los resultados lo que traduce en borroneos en las MRI. Las correcciones implementadas
para corregir los efectos de las vibraciones meca´nicas son similares a las aplicadas por cualquier
tipo de movimiento durante la adquisicio´n tales como filtros en el espectro de Fourier de la MRI.
Por ultimo, el ruido acu´stico generado por la vibracio´n de las bobinas puede generar ansiedad en
los pacientes y posiblemente en movimientos involuntarios que afectan negativamente a las DWI.
Con lo anterior es notable la necesidad adicionar instrumental y diferentes consideraciones biolo´gicas para
obtener los resultados esperados teo´ricamente sin tener complicaciones. Idealmente tales complicaciones
son minimizadas antes de la adquisicio´n. Logrando RF y campos homoge´neos, gradientes correctamente
cuantificados, limitando vibraciones meca´nicas, etc. se obtendra´ una o´ptima DWI.
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2.3. Perfusio´n
En la terminolog´ıa me´dica, la perfusio´n sangu´ınea consiste en el aporte de nutrientes y oxigeno a un
elemento tisular por medio de la sangre arterial y en el desecho de residuos del metabolismo tisular a
trave´s de la sangre venosa desoxigenada a la red capilar venosa. Desde este punto del documento, se
empleara´ el te´rmino perfusio´n o te´cnicas ponderadas en perfusio´n (PWI) u´nicamente al estudio de los
procesos hemodina´micos de este feno´meno.
Figura 2.20: Modelo de perfusio´n mas
comu´n usado en la te´cnica IVIM. En es-
te modelo se asume que el flujo de sangre
cambia de segmentos capilares varias ve-
ces durante la secuencia, luciendo como un
proceso de difusio´n debido a la distribucio´n
aleatoria de los capilares. Imagen adaptada
de la referencia Breton. (1988).
En MRI, existe un modelo aproximado de la perfusio´n en el
cual se la asume u´nicamente como la microcirculacio´n a nivel
capilar; dicho modelo es el IVIM que se tratara´ con ma´s detalle
en el siguiente cap´ıtulo. La perfusio´n en este modelo es debida
a la fraccio´n de sangre difundiendo y fluyendo por la red capilar
de un vo´xel determinado. Si se asume que la red capilar esta
compuesta por segmentos capilares rectos (fig. 2.20), el te´rmino
de atenuacio´n F debido a la perfusio´n depende de la longitud
media de los segmentos l, de la velocidad media v de los capilares
y del tiempo medio de medicio´n que es aproximadamente TE
(Breton., 1988). La expresio´n del termino de atenuacio´n F del
modelo de red capilar ma´s utilizado es
F = e−bD
∗(l,v), (2.22)
donde b es el factor de gradiente de la ecuacio´n 2.20 y debido a que la direccio´n de la sangre en los
capilares no tiene una direccio´n definida, la constante de perfusio´n D∗(l, v) es conocida como el coeficiente
de pseudodifusio´n que toma la forma aproximada l v/6.
Figura 2.21: Gra´fica de resultados de perfusio´n con con-
traste en T1 donde S0 es la intensidad inicial, S1 es la
intensidad punta (del pico), T0 es el tiempo de llegada
(tiempo de intensidad inicial) y T1 es el tiempo de inten-
sidad punta. Imagen tomada de Royal Philips Electro-
nics N.V. (2008).
El procedimiento para medir la perfusio´n utilizado
en el mpMRI es la DCE que se basa en el uso de
GBCA con el objetivo de reducir los tiempos de
relajacio´n T1 en los tejidos por los que el contras-
te circula. Para observar los cambios en T1 y la
captacio´n del medio de contraste se debe utilizar
secuencias con perfusio´n ra´pida de serie dina´mi-
caIX como la spoiled que en Philips es conocida
como T1-TFE ( Royal Philips Electronics N.V.,
2008). Los resultados de la adquisicio´n de perfu-
sio´n en T1 se almacenan en series de volu´menes
que contienen las ima´genes a diferentes tiempos y
adema´s se generan mapas y gra´ficos representados
en diagramas intensidad-tiempo con los cuales a
partir de su ana´lisis se llegan a sacar conclusiones diagnosticas que en ocasiones no concuerdan con los
resultados de otras te´cnicas. La forma general de las gra´ficas obtenidas para el pos-procesamiento de la
IXSeries de ima´genes tomadas secuencialmente de una misma posicio´n a tiempos cortos relacionados con el proceso
biolo´gico, en este caso el arribo de contraste y perfusio´n del mismo.
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perfusio´n T1 con sus diferentes para´metros se muestra en la figura 2.21.
A partir de los datos suministrados en la gra´fica se obtienen los para´metros para hacer medicio´n
Figura 2.22: Resultado de una adquisicio´n DCE de
pro´stata. Arriba a la izquierda se ven los ı´ndices, a la
derecha la curva de captacio´n, la imagen de la izquierda
abajo la T1-TFE y a la derecha el mapa Wash In.
de la perfusio´n. Entre los para´metros obteni-
dos, los mas importantes son el realce rela-
tivo (ec. 2.23) el cual muestra el realce re-
lativo de un p´ıxel de un dina´mico (volu-
men) determinado respecto al mismo p´ıxel en
el dina´mico de referencia el cual es elegido
por el usuario, realce ma´ximo que es la dife-
rencia entre la intensidad S1 y S0, el ı´ndi-
ce de absorcio´n (WASH IN) (ec. 2.24) que
es la pendiente ma´xima entre T0 y T1 ,
el ı´ndice de desaparicio´n (WASH OUT) (ec.
2.25) que corresponde a la pendiente ma´xi-
ma entre T1 y el final de la medicio´n y
el a´rea bajo la curva es la suma de to-
das las intensidades por debajo de la cur-
va,
Realce relativo =
(
Intensidad(dina´mico actual)
Intensidad(dina´mico de ref.)
− 1
)
× 100 (2.23)
Wash In = Max
(
Intensidad(a)- Intensidad(a-1)
∆T
)
(2.24)
Wash Out = Abs
[
Max
(
Intensidad(a)- Intensidad(a-1)
∆T
)]
. (2.25)
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2.3.1. Elastograf´ıa por Resonancia Magne´tica (MRE)
Figura 2.23: Esquema indicando:(izquierda) Driver activo ubica-
do en la sala de ma´quinas, el cual genera la onda meca´nica; Esta
onda se transmite por medio de una manguera pla´stica hacia el
driver pasivo, el cual se coloca sobre la pared pe´lvica. Ima´genes
obtenidas (derecha): imagen shear waves (izq. arriba), (el resto)
mapas de elastograma. Las ima´genes en color rojo en el mapa
de elastograma representan a´reas de limitada elasticidad.
El principio f´ısico de la MRE se basa en
los conceptos de viscosidad y elasticidad los
cuales describen la respuesta de un cuerpo
ante la aplicacio´n de una fuerza externa (en
este caso ondas pulsa´tiles), la cual ocasio-
na que e´ste se deforme y ejerza una fuer-
za opuesta evitando ser deformado (Hirsch,
S, 2017). En el caso de cuerpos tipo ela´sti-
cos, la fuerza opuesta los restaura a su for-
ma inicial; en materiales viscosos, la resis-
tencia a mantener su forma inicial dismi-
nuye con el tiempo y despue´s de la aplica-
cio´n de una fuerza, esta deformara´ al cuerpo
y no podra´ recobrar nuevamente la origi-
nal.
La MRE consiste en el aprovechamiento del equipo de resonancia magne´tica en conjunto con un hardware
extra capaz de generar ondas longitudinales pulsa´tiles de baja frecuencia (65 Hz) hacia el interior de los
tejidos y un software que verifique el paso de e´stas y detecte las ondas transversales producidas en el tejido
posterior al paso de la onda impartida. Estas ondas transversales se cuantifican y miden la dureza del tejido
expresado en unidades de kilopascales (KPa). Aparte del magneto, el equipamiento consiste de una mem-
brana circular pla´stica (driver pasivo) conectado a trave´s una manguera tambie´n pla´stica a una bomba
neuma´tica (driver activo) desde el cual se genera la onda (fig. 2.23). Las ondas transversales o de cizalla son
captadas por una bobina de superficie para luego ser reconstruida mediante una secuencia sensible al movi-
miento (Phase contrast) y transformada mediante un software espec´ıfico. Los resultados son expresados en
3 formas:
Figura 2.24: Ima´gen de confianza
indicando el puntillado.
Imagen en crudo, sobre la cual se hace el reproceso.
Shear waves u ondas de imagen, las cuales permiten una ra´pi-
da referencia visual para establecer si hubo o no una adecuada
propagacio´n de la onda.
Mapas de elastograma, donde se muestra un mapa de colores de la
rigidez de los tejidos y adema´s permite comparar visualmente con
la escala generada por el equipo y desde donde adema´s se realizan
mediciones cuantitativas utilizando la imagen de confianza (fig.
2.24), la cual marca con un puntillado las a´reas cuya medicio´n no
ha sido confiable.
Para obtener los resultados se traza un ROI manualmente, evitando incluir en la muestra las zonas pun-
teadas visibles en la imagen de confianza. La MRE es normalmente utilizada para detectar fibrosis y otro
tipo de anomal´ıas hepa´ticas pero es plausible utilizar esta te´cnica en estudio la rigide´z de los tejidos a
nivel de la pro´stata y servir como biomarcador de posibles tumores.
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2.4. Gla´ndula prosta´tica
El estudio de la pro´stata ha tomado relevancia debido a que los ı´ndices de mortalidad en hombres en
las ultimas de´cadas a causa de afecciones en esta gla´ndula son altos y no solo se reducen al ca´ncer (con
acro´nimo CA) sino que existen varias enfermedades que al no ser tratadas a tiempo pueden conllevar
a consecuencias graves (infecciones, absesos, etc). Entre las enfermedades ma´s comunes de la gla´ndula
prosta´tica (sin incluir al pCA porque se detallara´ ma´s adelante) se encuentran:
Hiperplasia Benigna de Pro´stata (BPH): Es un aumento de taman˜o no canceroso de la gla´ndula
prosta´tica que tiende a desarrollarse con la edad (40 a 45 an˜os, fig. 2.25.a) ocasionando la compresio´n
de la uretra y generando problemas urinarios. El crecimiento de la pro´stata genera s´ıntomas tales como:
orinar con ma´s frecuencia (polaquiuria), urgencia miccional y en casos extremos incontinencia urinaria.
Prostat´ıtis: Es una inflamacio´n en la pro´stata muy comu´n, que afecta al 50 % de los hombres en algu´n
momento de su vida, ocasionada habitualmente por una infeccio´n bacteriana que puede ser de tipo aguda,
cro´nica o inflamatoria asintoma´tica. La prostat´ıtis (fig.2.25.b) suele mejorar sin necesidad de tratamientos
y si es provocada por infeccio´n bacteriana, se suele tratar con antibio´ticos.
Figura 2.25: a) BPH en la parte anterior derecha de la base simulando un tumor, b) prostat´ıtis en la zona perife´rica
prosta´tica. Ime´genes tomadas de Bard (2009).
2.4.1. Fisiolog´ıa y Anatomı´a
La pro´stata es un o´rgano glandular localizado entre el cuello vesicalX y el musculo transverso profundo
del perine´XI. Su peso es aproximadamente 20 gramos con dimensiones 3 × 4 × 2 cm3 (en una persona
adulta). Entre las funciones principales de este o´rgano esta´n:
Servir de transcurso de la uretra prosta´tica.
Producir componentes del semen (citrato, calcio, ion fosfato, enzimas coagulantes, profibrinolisina).
XEl cuello vesical hace referencia a un grupo de mu´sculos que conectan la vejiga con la uretra y que se contraen para
retener la orina en la vejiga y se relajan para liberarla a trave´s de la uretra.
XIEl perine´ es la regio´n anato´mica correspondiente al suelo de la pelvis, conformada por el conjunto de partes blandas
que cierran hacia abajo el fondo de la pelvis menor.
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Intervenir en la eyaculacio´n.
Contienen estructuras relacionadas con la continencia.
Figura 2.26: MRI wT2 indicando las regiones de la pro´stata (corte axial). a) Ape´x prosta´tico. b) Zona media
glandular. c) Base prosta´tica. Ima´genes tomadas de Bard (2009).
La pro´stata se divide de superior a inferior en una base (debajo de la vejiga urinaria), gla´ndula media y
ape´x (fig. 2.26) y se encuentra dividida en cuatro zonas histolo´gicas (PI-RADS, 2015) (fig. 2.27):
El estroma fibromuscular anterior (AS), contiene tejido no glandular.
La zona de transicio´n (TZ), que rodea la uretra proximal y contiene el 5 % del tejido glandular.
La zona central (CZ), que rodea los conductos eyaculatorios, contiene aproximadamente el 20 %
del tejido glandular.
La zona perife´rica exterior (PZ), la cual contiene entre el 70 % y 80 % del tejido glandular.
Figura 2.27: Esquema de la vista lateral izquierda (vista sagital) y posterior (coronal) de la pro´stata, indicando
sus diferentes regiones histolo´gicas. Ima´genes tomadas y adaptadas de PI-RADS (2015).
En cuanto a las capas que conforman a la pro´stata se define: la ca´psula (capa que rodea parcialmente a
la pro´stata, formada por tejido fibromuscular); la pseudoca´psula prosta´tica (borde delgado y oscuro en
la interfaz de la TZ con la PZ). Cuando se desarrolla BPH, la TZ representara´ un porcentaje creciente
del volumen de la gla´ndula (PI-RADS, 2015).
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2.4.2. Ca´ncer de pro´stata
Figura 2.28: Porcentaje de muertes por pCA por edades.
Datos tomados de National Cancer Institute (2017).
El pCA es la causa ma´s comu´n de muerte por CA
en hombres entre 75 y 84 an˜os de edad y rara vez
se encuentra en hombres menores de 40 an˜os (fig.
2.28). Existen caracter´ısticas por las cuales algu-
nas personas son ma´s propensas a desarrollar pCA,
entre ellas se encuentran: hombres de raza negra,
mayores de 60 an˜os, que tengan un padre o her-
mano con pCA, que han estado expuestos al Cad-
mio. Entre el 70 % -75 % de los pCA se originan en
la PZ y entre el 20 % y el 30 % en la TZ. Los CA
originados en la CZ son poco comunes y suelen ser
secundarios a la invasio´n por los tumores en la PZ (PI-RADS, 2015). El pCA y la BPH se caracterizan
por la excesiva reproduccio´n de ce´lulas epiteliales y la liberacio´n anormal de las glicoprote´ınas denomi-
nadas ant´ıgenos prosta´ticos espec´ıficos (PSA) cuya presencia en la sangre sirve como un indicador de
anormalidades en la gla´ndula prosta´tica.
Figura 2.29: Nu´mero de nuevos casos y defunciones por
cada 105 hombres. Datos tomados de National Cancer
Institute (2017).
Segu´n National Cancer Institute (2017), el nu´me-
ro de nuevos casos de pCA fue de 119.8 por 105
hombres al an˜o. El nu´mero de muertes fue de 20.1
por 105 hombres al an˜o (fig. 2.29). Estas tasas se
ajustan a la edad y se basan en casos y defuncio-
nes 2010−2014. Aproximadamente 11.6 por ciento
de los hombres sera´n diagnosticados con pCA en
algu´n momento durante su vida, sobre la base de
datos de 2012− 2014.
En comparacio´n con otros tipos de ca´ncer, el pCA es muy comu´n (el tercer tipo de CA ma´s comu´n) y se es-
timan 161360 nuevos casos y 26730 muertes para el 2017. Dependiendo
Estad´ıo ( %) de casos S.R a 5 an˜os. (%)
Localizado 79 100
Regional 12 100
Distante 5 29.8
Desconocido 4 81.2
Cuadro 2.2: Porcentajes en el diagnostico y supervivencia rela-
tiva (S.R) a 5 an˜os de los diferentes estad´ıos del pCA. Datos
tomados de National Cancer Institute (2017).
de la extensio´n del ca´ncer se determina el ti-
po de tratamiento que se aplique al pacien-
te influyendo en su sobrevida. El CA puede
ser localizado si se encuentra so´lo en la par-
te del cuerpo donde comenzo´, pero si se ha
extendido a una parte diferente del cuerpo,
la etapa es regional o distante. La supervi-
vencia a 5 an˜os del pCA localizado es del
100 %. En la tabla 2.2 se muestra el porcen-
taje de casos y supervivencia relativa de 5
an˜os por etapa en el momento del diagnos-
tico en pCA.
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En el caso de la Argentina, con base a estad´ısticas del ministerio de salud de la Nacio´n DEIS (2016) la
mortalidad debida al pCA ha ido en descenso de manera significativa desde el an˜o 2008 con una velocidad
de cambio del 4 % anual (fig. 2.30). A nivel provincial, la mortalidad por pCA ma´s elevada en 2014 se
registro´ en Misiones (18.48 por cada 105 hombres). La tasa bruta de mortalidad a nivel nacional fue de
17.73 y la estandarizada por edad segu´n poblacio´n mundial es de 12.44 por 105 hombres.
Figura 2.30: Tendencias de mortalidad especifica por pCA. Tasas estandarizadas por edad segu´n poblacio´n mundial
por 105 hombres. Gra´fica tomada de DEIS (2016).
Figura 2.31: Mortalidad por pCA en jurisdicciones de argentina en el an˜o 2014. Tasas estandarizadas por edad
segu´n poblacio´n mundial por 105 hombres. Gra´fica tomada de DEIS (2016).
Debido a la no manifestacio´n del pCA en estad´ıos tempranos, surge el tan alto ı´ndice de muertes tanto
a nivel nacional como mundial a causa de esta enfermedad. En la actualidad existen me´todos mediante
los cuales se pueden detectar anormalidades en la pro´stata de manera temprana; en primera instancia se
procede a tacto rectal, medicio´n de PSAXII, ecosonograma con biopsias sextantes, entre otros. Los me´todos
de deteccio´n mencionados anteriormente tienen ciertas limitaciones que han sido complementadas gracias
XIISe considera que los niveles normales de PSA esta´n por debajo de 4 ng/ml pero recientes estudios han demostrado
presencia de pCA con PSA¡4 ng/ml. https://www.ncbi.nlm.nih.gov/pubmed/15163773
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al desarrollo de la mpMRI y te´cnicas similares.
2.4.3. MRI de pro´stata
Uno de los objetivos de la MRI de pro´stata es la localizacio´n e identificacio´n de anormalidades que corres-
pondan a un cl´ınicamente significativo pCA (PI-RADS, 2015). Existen diferentes alternativas de obtencio´n
de MRI de pro´stata dependiendo de los requerimientos me´dicos, entre ellas se encuentran las wT1, wT2,
DWI (ADC ) y DCE. Las te´cnicas mencionadas anteriormente cumplen papeles determinados a la hora de
analizar la pro´stata, pero cl´ınicamente se sugiere que todo mpMRI debe incluir las secuencias wT1 y wT2.
Las ima´genes wT1 son utilizadas principalmente para determinar la presencia de hemorragia dentro
de la pro´stata y las ves´ıculas seminales, para identificar meta´stasis o´seas y tambie´n son usadas para
delinear el contorno de la gla´ndula.
Las ima´genes wT2 se emplean para terminar de definir la anatomı´a prosta´tica: para evaluar anor-
malidades dentro de la gla´ndula y para evaluar la extensio´n de la lesio´n hacia estructuras vecinas.
El CA identificado por este tipo de ima´genes puede mostrarse como lesiones focales hipointensas
pero estas hipointensidades tambie´n podr´ıan tratarse de anomal´ıas que no son necesariamente CA
como prostatitis, hemorragia, atrofia glandular, hiperplasia benigna, cicatriz de una biopsia, etc
(PI-RADS, 2015).
Figura 2.32: a) Imagen de pro´stata wT1. b) Ima´gen de pro´stata wT2 marcando sus zonas histolo´gicas. Ima´genes
tomadas y adaptadas de J. Vilanova (s.f.).
Debido a los reducidos campos de visio´n en los estudios de la pro´stata es necesaria una mayor sensibilidad,
por tal razo´n el mpMRI incluye las DWI y las DCE. Las ima´genes en T2 muestran a los tumores como
a´reas de baja intensidad, con una sensibilidad de 71 % y especificidad del 77 % dentro de la PZ (Yag˘ci AB
, 2010). Por su parte, las DWI poseen mayor sensibilidad y especificidad de 84 % y 82 % respectivamente
en la PZ (Yag˘ci AB , 2010) basa´ndose en el movimiento Browniano del agua: En una pro´stata normal,
el agua circula libremente y cuando existe presencia de tumores, estos se mostrara´n hiperintensos debido
a su restringido movimiento. Los mapas de difusio´n ADC muestran a los tumores como regiones negras.
Con las ima´genes DCE se aprovecha la vascularizacio´n de los tumores (angioge´nesis) y su diferencia con
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el tejido de pro´stata normal; por medio de la tasa de lavado del liquido de contraste se puede diferenciar
el tejido normal del tumoral. La DCE MRI se considera la secuencia ma´s sensible en la identificacio´n de
CA en la PZ y TZ (J. Vilanova, s.f.) pero existe la restriccio´n en la aplicacio´n de esta te´cnica en personas
que tengan problemas renales ya que el material de contraste que normalmente es gadolinio puede causar
en ellas fibrosis nefro´gena siste´micaXIII. Para solucionar el problema del gadolinio existen te´cnicas entre
ellas la que se propone en este trabajo capaces de generar ima´genes de perfusio´n sin necesidad de material
de contraste. El conjunto de ima´genes que conforman un MPMRI esta´ndar se muestran en la figura 2.33.
Figura 2.33: Ima´genes MPMRI evidenciando un tumor en la PZ. A) wT2, B) en difusio´n DWI, C) coeficientes de
difusio´n aparente ADC, D) imagen DCE de un paciente con pCA. Ima´genes tomadas de Miller, J.C., y Phil, D.
(2015).
XIIIHace referencia a un engrosamiento de la piel, o´rganos y dema´s tejidos https://www.radiologyinfo.org/sp/info.cfm
?pg=safety-contrast
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Cap´ıtulo 3
Intra-Voxel Incoherent Motion
(IVIM)
La te´cnica IVIM fue creada inicialmente para visualizar movimientos microsco´picos traslacionales de agua
in vivo (Breton., 1988). Cla´sicamente la IVIM es obtenida con secuencias SE pero esto resultaba en tiem-
pos de adquisicio´n largos (aprox. 17 min), por esta razo´n las secuencias utilizadas en la actualidad para
medir los movimientos incoherentes a escala de vo´xel se basan en las conocidas secuencias ra´pidas como
lo es la eco planar esp´ın-eco (SE-EPI) y las FAST GRE SSFP (fig.2.19b) las cuales generan las ima´genes
para el ana´lisis IVIM en menos tiempo (aprox. 10 min dependiendo de la cantidad de b’s a utilizar).
Figura 3.1: Modelo de un tejido biolo´gico. (a) y (b) corresponden
a la fraccio´n f de agua fluyendo y difundiendo por los capila-
res respectivamente. La restante fraccio´n (1− f) corresponde a
la difusio´n pura del agua en el espacio extracelular (c) e intra-
celular (f). Tambie´n existen procesos de difusio´n en la interfaz
nu´cleo-citoplasma (e) y citoplasma-espacio extracelular (d). Los
procesos de difusio´n desde el espacio extracelular al interior de
los capilares y viceversa en los tiempos de medida (100 ms) son
despreciables. Imagen adaptada de la referencia Breton. (1988).
En los tejidos biolo´gicos, los movimientos
incoherentes microsco´picos incluyen la difu-
sio´n de agua a nivel intra y extracelular y
la microcirculacio´n de sangre por la red ca-
pilar o perfusio´n (fig.3.1) mencionados en el
cap´ıtulo anterior. La atenuacio´n de la sen˜al
“A”producida por estos dos movimientos
son tenidos en cuenta en esta te´cnica y asu-
miendo que ambos componentes tienen el
mismo valor de D, A toma la forma:
A = [(1− f) + fF ]exp(−bD), (3.1)
en la cual b es el factor gradiente, F es el
termino de atenuacio´n debido a la perfusio´n
(ec. 2.22) y f es la fraccio´n de agua fluyendo
y perfundiendo en los capilares. En este mo-
delo biexponencial, segu´n Jones (2011), pa-
ra un D∗ y D dados, el efecto de la perfusio´n
se observa para valores de b bajos(< 200
s/mm2) en una gra´fica de ln(A) vs b (fig. 3.2). Debido a la existencia de estos dos movimientos no se
habla de un u´nico coeficiente de difusio´n sino un coeficiente de difusio´n aparente (ADC) que tiene en
cuenta tanto a D como a D∗ los cuales entre s´ı tienen una diferencia de un orden de magnitud aproxi-
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Figura 3.2: Gra´fica de la atenuacio´n IVIM vs el factor de gradiente (azul). Al comparar el modelo IVIM con el
monoexponencial (linea roja) se observa la diferencia en las atenuaciones para valores bajos de b debida a las
microcirculaciones en los capilares las cuales son ignoradas en este modelo sobreestimando el ADC.
madamente. El IVIM fue desarrollado para cuantificar tanto la difusio´n como la perfusio´n basa´ndose en
el ADC y por consiguiente en la DWI. El ADC es igual a D cuando el u´nico movimiento traslacional
presente es la difusio´n, pero los iniciadores de esta te´cnica observaban en sus mediciones que el ADC
era a menudo ma´s grande de lo esperado lo cual se deb´ıa a las microcirculaciones en la red capilar. En
vista de la sobreestimacio´n de D, el primer trabajo con IVIM consistio´ en mostrar la contribucio´n de
la microcirculacio´n en los capilares al ADC y separar la difusio´n de la perfusio´n sin usar material de
contraste. El ADC es obtenido usando un par de secuencias:
ADC ≡ −ln[A(b)/A(b0)]
b− b0 , (3.2)
donde b y b0 son los factores de gradiente. Esta expresio´n se consigue de dividir dos sen˜ales que se
diferencian u´nicamente en el factor gradiente de manera que los te´rminos de T1 y T2 contribuyentes a la
atenuacio´n de la sen˜al se anulan. La contribucio´n de la fraccio´n de perfusio´n f al ADC se puede obtener
combinando las ecuaciones 3.1 y 3.2. Breton. (1988) considera inicialmente una secuencia esta´ndar en la
cual los movimientos de difusio´n y perfusio´n generan una atenuacio´n nula, esto significa que F0 ' 1 y
exp(−b0) ' 1 entonces A0 ' 1. En este trabajo, las secuencias utilizadas son las SSFP (fig.3.3.a), as´ı,
se aplica una secuencia que contenga un gradiente de codificacio´n de difusio´n lo suficientemente largo
o fuerte (valores de b grandes, fig.3.3.b) para que fF1  (1 − f) y la componente de perfusio´n de la
atenuacio´n sea despreciable. La atenuacio´n de esta secuencia sera´:
A1 = (1− f)exp(−b1D), (3.3)
de tal forma que obedeciendo a la ecuacio´n 3.2 dadas las atenuacio´nes A0 y A1, el ADC sera´
ADC =
−ln[A1(b1)/A0]
b1
=
−ln[(1− f)exp(−b1D)]
b1
= D +
ln[1/(1− f)]
b1
, (3.4)
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y debido a que en la mayor´ıa de los casos f  1 entonces
ADC ' D + f
b1
, (3.5)
observando -como se menciono´ antes- que la sensibilidad a la perfusio´n disminuye al aumentar b.
Ahora, para separar los te´rminos de difusio´n y perfusio´n (y por consiguiente obtener dos comportamientos
por separado) es necesaria una tercera secuencia (fig. 3.3.c) similar a la segunda con la u´nica diferencia
de que el gradiente de codificacio´n de difusio´n es mas fuerte generando una atenuacio´n de la sen˜al A2.
Debido a los fuertes pulsos de gradientes (grandes valores de b) que generan las atenuaciones A1 y A2,
el te´rmino de perfusio´n es despreciable y bajo esas condiciones el ADC = D. Conocido el coeficiente D
y utilizando el ADC IVIM obtenido de la combinacio´n de las atenuaciones A0 y A1 (ec. 3.4) es posible
obtener una imagen pura de perfusio´n sin necesidad de GBCA, as´ı,
f = 1− exp[−b1(ADC −D)]. (3.6)
Se puede observar que no es necesario conocer la velocidad ni la longitud media de los capilares (D∗) ya
que F no se utiliza en ninguna expresio´n.
Figura 3.3: Procedimiento para la separacio´n de difusio´n y perfusio´n. En el esquema se muestran las tres secuencias
SSFP utilizadas: con (a) y (b) se obtiene la sen˜al IVIM, las secuencias de (b) y (c) que solo se diferencian por la
magnitud del gradiente de codificacio´n de difusio´n (G) se utilizan para obtener una sen˜al de difusio´n pura la cual
puede ser restada a la sen˜al IVIM para as´ı obtener una sen˜al de perfusio´n pura. Imagen adaptada de la referencia
Breton. (1988).
Otra manera de separar la difusio´n de la PWI es generar por medio de un software una regresio´n ex-
ponencial basada en el modelo IVIM (ec. 3.1) pero para ello son necesarias varias sen˜ales con distintos
valores de b con el objetivo de mejorar la regresio´n, lo cual tambie´n incrementa el tiempo de la adquisi-
cio´n y posprocesamiento de las ima´genes. La forma de la funcio´n preestablecida del modelo de regresio´n
biexponencial es
f(x) = a1e
−a2x + a3e−a4x, (3.7)
que al compararla con el modelo de atenuacio´n IVIM (ec. 3.1), el para´metro a1 = 1 − f , a2 = −D,
a3 = f , a4 = −(D+D∗). Cabe resaltar que el me´todo de regresio´n exponencial doble es ma´s preciso que
el basado en pares de sen˜ales usado por Breton. (1988) porque se obtienen valores de D y D∗ a partir de
varias en sen˜ales con varios valores de b.
En la pro´stata, la te´cnica IVIM ha mostrado resultados aceptables en la diferenciacio´n entre tejido sano
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y tumoral as´ı como la identificacio´n de BPH y prostatitis. En una pro´stata sana la PZ muestra ma´s
hiperintensidad que la CZ en un mapa D mientras que los tumores se muestran como zonas hipointensas.
Algo similar sucede con el mapa f en el que los tumores muestran hipointensidad en comparacio´n al
tejido sano o con otro tipo de patolog´ıas (BPH o´ prostatitis). En el caso del mapa D∗, se muestra a los
tumores como zonas hiperintensas debido a que estos suelen tener gran vascularizacio´n y por lo tanto la
velocidad de la sangre es comparativamente mayor. Algo a destacar de los mapas f es lo contradictorio
que parece que los tumores se muestren hipointensos ya que se supone que las neoplasias tienen una
fraccio´n de sangre fluyendo por sus capilares. Se debe tener en cuenta que la fraccio´n de perfusio´n f no
tiene correspondencia directa con los para´metros que entran en juego en la te´cnica DCE (mapa Vp) ya
que la primera mide la fraccio´n de sangre fluyendo por los capilares mientras que la segunda mide el
volumen fraccional de plasma en sangre. Para realizar una correlacio´n directa de estas dos te´cnicas se
deber´ıa considerar el o´rgano a analizar y el tipo de lesio´n adema´s del valor de TE y de los valores de b
utilizados (Pang Y., 2013).
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Cap´ıtulo 4
Metodolog´ıa
En vista de que la mpMRI se ha convertido en una de las principales herramientas para detectar y
tratar a tiempo patolog´ıas (principalmente el CA), se ha optado por buscar nuevas te´cnicas capaces de
mejorar la capacidad diagno´stica, de reducir los tiempos de adquisicio´n y de evitar los GBCA, entre esas
te´cnicas se encuentra la IVIM. En este capitulo se especifican los procedimientos utilizados para seleccio´n
de los sujetos de estudio, la adquisicio´n de las ima´genes, disen˜o del software de posprocesamiento as´ı
como caracter´ısticas y protocolos de los equipos utilizados de los el estudio de la pro´stata fundamentados
en la teor´ıa tratada en los cap´ıtulos anteriores y en la colaboracio´n interdisciplinaria del personal de la
FUESMEN (me´dicos especialistas en abdomen y pelvis, f´ısicos me´dicos, te´cnicos).
Figura 4.1: Diagrama ilustrativo de la metodolog´ıa seguida en el desarrollo del trabajo. Posterior al ana´lisis y a
la obtencio´n de las ima´genes IVIM, estas son comparadas por las ima´genes producto de la mpMRI esta´ndar.
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4.1. Equipamiento
Se trabajo´ con los equipos Philips modelo Achieva Nova dual 1.5 Teslas y con el General Electric Signa
PET/MR MP24 3.0 Teslas; el ingreso del paciente al esca´ner fue en forma de cu´bito supino en la posicio´n
pies primero y con su respectiva proteccio´n auditiva. La bobina (Philips Sense XL torso Coil 16 canales
o la GE UAA coil 16 canales) se coloca encima del paciente y es asegurada por correas adhesivas sujetas
a la camilla (fig. 4.3), de forma tal que cubra la superficie determinada desde el polo inferior renal hasta
el piso de la pelvis.
En cada estudio se situaba tres colchonetas sobre la camilla con el objetivo de posicionar la zona de la
pro´stata en la parte central del magneto principal la cual presenta un campo ma´s homoge´neo, se ajustaba
al sujeto una faja para disminuir la influencia del movimiento abdominal, cobijas para reducir la cantidad
de aire entre el sujeto y la bobina, una faja que ajustaba el driver pasivo del equipo MRE y un sensor
que permit´ıa el control de la respiracio´n (objeto de otro proyecto de investigacio´n). La comunicacio´n oral
con el paciente desde la consola de mando es constante durante la adquisicio´n. Previo a cada estudio
mpMRI, se inyecta 20 mg de buscapina a los pacientes por v´ıa intravenosa para generar distensio´n de los
mu´sculos de la zona abdominope´lvica y as´ı evitar distorsiones en las adquisiciones y adema´s se realizaron
pruebas con un fantoma cuando el esca´ner estuvo inactivo por mas de dos horas.
(a) Sistema MR Philips Achieva Nova Dual con la bobina
Sense XL torso Coil 16 canales. Imagen tomada de la
referencia ( Royal Philips Electronics N.V., 2008).
(b) Sistema h´ıbrido MR/PET Signa MP24 de GE con la
bobina GE UAA coil 16 canales. Imagen tomada de la
referencia ( GE Healthcare., 2014).
Figura 4.2: Equipos utilizados en el trabajo para la adquisicio´n de las ima´genes.
Figura 4.3: Posicionamiento del paciente, disposicio´n de la bobina UAA y bomba de aplicacio´n de contraste. Se
intenta ubicar la zona de la pro´stata del paciente en el centro del magneto principal con el fin de obtener el campo
ma´s homoge´neo posible. Imagen obtenida de FUESMEN.
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4.2. Sujetos de estudio
Se tuvieron los siguientes criterios de inclusio´n y exclusio´n para la seleccio´n de los pacientes sujeto del
estudio:
4.2.1. Criterios de inclusio´n
Voluntarios hombres con un ı´ndice de masa corporal (IMC) menor o igual a 30, con edades entre
37 y 80 an˜os.
Adultos con pedido me´dico para resonancia magne´tica nuclear multiparame´trica de pro´stata de alto
campo o PET/MR.
Adultos con capacidad de leer y entender los te´rminos del consentimiento informado.
Que residan en el Gran Mendoza (Guaymalle´n, Godoy Cruz,Capital, Las Heras, Luja´n y Maipu´).
4.2.2. Criterios de exclusio´n
Voluntarios sin capacidad de entender las directivas del proceso de evaluacio´n o terape´utico.
Personas con claustrofobia o con incapacidad de permanecer 45 minutos en un esca´ner de MRI.
Personas con un dia´metro mayor a 60 cm a nivel de hombros o diafragma, que imposibilite su
permanencia co´moda en el esca´ner MRI.
Personas con implantes meta´licos.
Que no residan en el Gran Mendoza.
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4.3. Adquisicio´n, Procesamiento y Ana´lisis
Las mediciones realizadas en este trabajo se hicieron en adultos con pedido me´dico para una mpMRII
quienes aceptaron alargar el tiempo de estudio en 15 minutos por motivos de investigacio´n. Al protocolo
esta´ndar se le modifico´ la secuencia DWI incrementando de tres a diez los valores de b y disminuyendo el
numero de promediado de sen˜al o NEX, se agregaron dos secuencias de MRE (a este ultimo cambio se lo
denominara´ protocolo IVIM) y se adiciono´ una secuencia ASL (no es de intere´s en este documento). Todos
los cambios en los para´metros de adquisicio´n DWI fueron controlados y supervisados por el personal
te´cnico, me´dico y f´ısico me´dico de la FUESMEN; los b utilizados fueron seleccionados con base a la
teor´ıa (cap´ıtulo 3) y a mediciones preliminares que permitieron elegir los valores o´ptimos para el modelo
propuesto. Se trabajo´ con las plataformas Philips y GE destinadas a MRI y con el software MATLAB en
la creacio´n del programa destinado al pos-procesamiento de las ima´genes.
Figura 4.4: Entorno gra´fico del programa disen˜ado para el ana´lisis IVIM.
4.3.1. Protocolo de Adquisicio´n IVIM
Las ima´genes MRI de estudio fueron DWI basadas en secuencias (SE EPI) en el caso del equipo Philips
Achieva y SSFP-GRE en el caso del GE Signa PET/MR, utilizando los valores de b de 0; 20; 40; 60; 100; 300;
500; 1000; 1200 y 1500 con 32 cortes por volumen con matrices de dimensiones entre los 176× 176 hasta
los 256× 256 dependiendo del equipo, la imagen la decidio´ el me´dico. Los para´metros caracter´ısticos de
las secuencias son los siguientes: para el GE Signa PET/MR TE = 76.3 ms, TR = 4500 ms, GAP= 0, y
con un NEX=3 (promediado de sen˜al); en el Philips Achieva se utilizaron TE = 85 ms, TR = 5000ms,
GAP= 0, y NSA(NEX)= 6.
Con el programa para el ana´lisis biexponencial (MATLAB) se seleccionan las ima´genes en formato DI-
COMII pesadas en DWI y se almacenan en forma de matriz, la cual guarda la informacio´n de las inten-
sidades de cada punto de los cortes seleccionados en forma de vectores que posteriormente junto a los
Ien un protocolo mpMRI se adquieren ima´genes: wT1 axial, wT2 en diferentes cortes, DWI (ADC), DCE y en algunas
ocasiones se realiza espectroscop´ıa por resonancia magne´tica (MRS) antes de la DCE.
IISon siglas de Digital Imaging and Communication in Medicine, es el formato esta´ndar de las ima´genes utilizadas en
medicina las cuales contienen gran cantidad de informacio´n sobre la adquisicio´n.
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Figura 4.5: Plataforma GE, seleccio´n de volumen de estudio. Imagen obtenida de la consola.
valores de b son ajustados a la funcio´n exponencial doble del modelo IVIM (ec. 3.1).
Figura 4.6: Esquema que muestra como se generan y almacenan los diferentes coeficientes IVIM.
La matriz IVIM, la cual contiene los D, D∗ y f (fig. 4.6) es descompuesta en tres sub-matrices las cuales
contienen por separado dichos coeficientes. Para garantizar que se muestren los puntos con coeficiente de
determinacio´n (R2) aceptables, es decir, que u´nicamente se muestren los coeficientes que hagan una buena
regresio´n exponencial doble, se genera una ma´scara de coeficientes de determinacio´n y se la condiciona a
que si sus valores son menores que el limite establecido entonces los convierta en ceros. Lo anterior ayuda
a evitar puntos de la imagen que no brindan informacio´n u´til para el estudio.
El programa tambie´n fue disen˜ado para analizar puntos en particular de la imagen a trave´s una gra´fica
comparativa de las intensidades del punto en las diferentes ima´genes de los volu´menes y la funcio´n biex-
ponencial mejor aproximada (fig. 4.7), as´ı, podemos comprobar si los puntos de las regiones de nuestro
intere´s esta´n respondiendo de manera correcta al modelo IVIM. Posterior a la obtencio´n de los mapas
50 CAPI´TULO 4. METODOLOGI´A
Figura 4.7: Seccio´n del programa creada para ana´lisis de un punto en particular. Los datos e ima´genes se almacenan
el el Workspace de MATLAB.
IVIM se comparan cualitativamente con los mapas generados por los softwares de posprocesamiento de
los fabricantes (wT2, DWI/ADC, DCE).
Los tiempos del posprocesamiento IVIM eran largos (en un equipo Intel i5 sexta generacio´n con 8 Gb de
RAM se necesita de 55 minutos aproximadamente en procesar un slice) y debido a esto los me´dicos eleg´ıan
el (los) slices con la mejor informacio´n en cada caso. Los me´dicos encargados de tal seleccio´n fueron el Dr.
Andre´s Dominguez (A.D) y el Dr. Maximiliano Noceti (M.N), me´dicos radiologos con subespecializacio´n
(fellow) en abdomen y pelvis con 13 an˜os de experiencia conjunta.
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Cap´ıtulo 5
Resultados
El estudio IVIM fue realizado a 12 sujetos, solo se realizo´ la MRE a quienes se estudiaron en el esca´ner
GE MR/PET 3T por disponibilidad de software y hardware (8 sujetos). Los me´dicos M.N y A.D se
encargaron de analizar todos los casos y dar sus respectivas consideraciones me´dicas.
Paciente Edad Estudio Equipo Estudios anteriores
1 54
MPMRI de pro´stata
Aplicacio´n manual de contraste.
GE MR/PET 3T
Biopsia previa.
PSA total= 6.99 ng/ml
PSA libre= 0.71 ng/ml
2 55
MPMRI de pro´stata
Inyeccio´n de contraste con set de bomba
GE MR/PET 3T
Biopsia con resultado:
CA acinar infiltrante (invasio´n periuretral).
3 67
MPMRI de pro´stata
Inyeccio´n de contraste con set de bomba
GE MR/PET 3T
PSA elevado persistente.
Biopsia negativa.
4 77
MPMRI de pro´stata
Aplicacio´n manual de contraste.
GE MR/PET 3T
Biopsia:
CA de pro´stata.
5 73
MPMRI de pro´stata
Inyeccio´n de contraste con set de bomba
PHILIPS ACHEVA 1.5T
Diagno´stico:
Insuficiencia renal.
Taza de filtrado glomerular < a 30 ml/min
No dializa (no se le puede administrar GBCA).
6 61
MPMRI de pro´stata
Inyeccio´n de contraste con set de bomba
PHILIPS ACHEVA 1.5T
PSA elevado (21.02 ng/ml).
Biopsia negativa
7 58
MPMRI de pro´stata
Inyeccio´n de contraste con set de bomba
PHILIPS ACHEVA 1.5T No presenta.
8 65
MPMRI de pro´stata
Inyeccio´n de contraste con set de bomba
PHILIPS ACHEVA 1.5T No presenta.
9 73
MPMRI de pro´stata
Inyeccio´n de contraste con set de bomba
GE MR/PET 3T
Biopsia:
Adenocarcinomas de pro´stata en PZ, TZ y a´pex izquierdo.
hiperplasia adenomatosa miofibrilar de pro´stata.
PSA total=5.09ng/ml (23-03-2017)
PSA total=4.12ng/ml (11-09-2017)
Ecograf´ıa: Ecoestructura heteroge´nea difusa.
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10 52
MPMRI de pro´stata
Inyeccio´n de contraste con set de bomba
GE MR/PET 3T
Biopsia:
Hiperplasia fibroadenomatosa de pro´stata.
Prostatitis cro´nica focal
Atrofia glandular focal.
PSA: 15.30 ng/ml.
Ecograf´ıa:
Taman˜o de pro´stata aumentado, bordes netos y regulares.
Uroflujometr´ıa: RPM 82 CC.
11 68 MPMRI de pro´stata PHILIPS ACHEVA 1.5T No presenta.
12 67 MPMRI de pro´stata GE MR/PET 3T
Biopsia:
BPH fibroadenomatosa.
Focos de prostatitis cro´nica inespec´ıfica.
PSA total: 10.79 ng/ml
Cuadro 5.1: Datos de los pacientes estudiados mediante la te´cnica IVIM.
En las posteriores tablas muestran las intensidades de las zonas anormales de cada caso. A las a´reas
hiperintensas se las represento´ con el s´ımbolo ↑, a las hipointensas con ↓ y a las isointensas con −; en el
caso de las DCE y MRE se las califico´ como positivas (P) o negativas (N) segun sea el caso. A cada imagen
analizada se le hizo un promedio de los para´metros IVIM en regiones de tejido normal (preferiblemente
de la CZ debido a que en esta zona hay pocos hallazgos anormales) y de a´reas anormales (si las hay)
tales como tumores, BPH y en dos de los casos presencia de quistes. Cuando no fue realizado alguno de
los estudios, se pone un “NO” en la casilla de intensidades.
En los diferentes casos, los “aciertos”fueron establecidos bajo los siguientes criterios:
Los aciertos respecto a tejido normal se basaron en el criterio me´dico.
Debido a la variabilidad de intensidades, los aciertos en BPH tambie´n se se basan en el criterio
me´dico.
En el caso de tumores, los contrastes compatibles son:
ACIERTOS: TUMOR
ADC: ↓ T2: ↓ D: ↓
DCE: P T2: ↓ f : ↓
DCE: P T2: ↓ D∗: ↑
En el caso de quistes, los contrastes compatibles son:
ACIERTOS: QUISTES
ADC: ↑ D: ↑
T2: ↑ f : ↑
T2: ↑ D∗: ↓
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PACIENTE 1.
Cuadro 5.2: Intensidad por zona
prosta´tica, paciente 1.
Zona Evaluacio´n T2 DWI ADC DCE D f D
∗ MRE
PZ Normal ↓ − − N − − − −
Cuadro 5.3: Promedios IVIM paciente 1.
D y D∗ en (×10−3mm2/s) y f en ( %)
D D∗ f
Normal 1.26±0.23 4.89±0.41 0.65±0.08
Observacio´n me´dica
Ninguna zona sospechosa, secuela de prostatitis en PZ.
(a) DWI. (b) Mapa ADC. (c) Mapa D.
(d) mapa f . (e) Mapa D∗. (f) DCE.
(g) Imagen wT2. (h) MRE 0-8 kPa.
Figura 5.1: Ima´genes de corte axial prosta´tico, paciente 1.
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PACIENTE 2.
Cuadro 5.4: Intensidad por zona
prosta´tica, paciente 2.
Zona Evaluacio´n T2 DWI ADC DCE D f D
∗ MRE
PZ Anormal ↓ ↑ ↓ P ↓ ↓ ↑ N
Cuadro 5.5: Promedios IVIM paciente 2.
D y D∗ en (×10−3mm2/s) y f en ( %)
D D∗ f
Normal 0.97±0.12 1.97±0.19 0.80±0.09
Observacio´n me´dica
Ninguna zona sospechosa, secular de prostatitis en PZ.
(a) DWI. (b) Mapa ADC. (c) Mapa D.
(d) mapa f . (e) Mapa D∗. (f) DCE.
(g) Imagen wT2. (h) MRE 0-8 kPa.
Figura 5.2: Ima´genes de corte axial prosta´tico, paciente 2.
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PACIENTE 3.
Cuadro 5.6: Intensidad por zona
prosta´tica, paciente 3.
Zona Evaluacio´n T2 DWI ADC DCE D f D
∗ MRE
PZ Anormal ↓ ↑ ↓ P ↓ ↓ ↑ P
Cuadro 5.7: Promedios IVIM paciente 3.
D y D∗ en (×10−3mm2/s) y f en ( %)
D D∗ f
Normal 1.68±0.76 0.54±0.57 0.81±0.4
Tumor 0.69±0.16 1.49±0.03 0.91±0.04
Observacio´n me´dica
Tumor en PZ derecha.
(a) DWI. (b) Mapa ADC. (c) Mapa D.
(d) mapa f . (e) Mapa D∗. (f) DCE.
(g) Imagen wT2. (h) MRE 0-8 kPa.
Figura 5.3: Ima´genes de corte axial prosta´tico, paciente 3.
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PACIENTE 4.
Cuadro 5.8: Intensidad por zona
prosta´tica, paciente 4.
Zona Evaluacio´n T2 DWI ADC DCE D f D
∗ MRE
TZ Anormal ↓ ↑ ↓ P ↓ ↓ − N
Cuadro 5.9: Promedios IVIM paciente 4.
D y D∗ en (×10−3mm2/s) y f en ( %)
D D∗ f
Normal 1.82±0.02 6.20±1.10 0.97±0.04
Tumor 0.56±0.05 18.89±11.23 0.13±0.02
Observacio´n me´dica
Pro´stata operada, falta parte de TZ.
Tumor en TZ.
(a) DWI. (b) Mapa ADC. (c) Mapa D.
(d) mapa f . (e) Mapa D∗. (f) DCE.
(g) Imagen wT2. (h) MRE 0-8 kPa.
Figura 5.4: Ima´genes de corte axial prosta´tico, paciente 4.
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PACIENTE 5.
Cuadro 5.10: Intensidad por zona
prosta´tica, paciente 5.
Zona Evaluacio´n T2 DWI ADC DCE D f D
∗ MRE
PZ Anormal ↓ ↑ ↓ NO ↓ ↓ ↑ P
Cuadro 5.11: Promedios IVIM paciente 5.
D y D∗ en (×10−3mm2/s) y f en ( %)
D D∗ f
Normal 1.46±0.01 1000±481 0.29±0.04
Tumor 0.67±0.01 111±79 0.16±0.02
Observacio´n me´dica
Tumor en PZ izquierda.
(a) DWI. (b) Mapa ADC. (c) Mapa D.
(d) Mapa f . (e) Mapa D∗. (f) Imagen wT2.
(g) MRE 0-8 kPa.
Figura 5.5: Ima´genes de corte axial prosta´tico, paciente 5.
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PACIENTE 6.
Cuadro 5.12: Intensidad por zona
prosta´tica, paciente 6.
Zona Evaluacio´n T2 DWI ADC DCE D f D
∗
PZ Anormal ↓ − NO N − ↓ −
Cuadro 5.13: Promedios IVIM paciente 6.
D y D∗ en (×10−3mm2/s) y f en ( %)
D D∗ f
Normal 1.28±0.10 12.48±0.1 0.60±0.6
BPH 0.49±0.56 6.3±1.7 0.50±0.06
Observacio´n me´dica
BPH en TZ.
(a) DWI. (b) Mapa D.
(c) Mapa f . (d) Mapa D∗. (e) DCE.
(f) Imagen wT2.
Figura 5.6: Ima´genes de corte axial prosta´tico, paciente 6.
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PACIENTE 7.
Cuadro 5.14: Intensidad por zona
prosta´tica, paciente 7.
Zona Evaluacio´n T2 DWI ADC DCE D f D
∗
TZ Normal − − − N − − −
Cuadro 5.15: Promedios IVIM paciente 7.
D y D∗ en (×10−3mm2/s) y f en ( %)
D D∗ f
Normal 1.09±0.12 2.27±0.51 0.85±0.43
Observacio´n me´dica
Ninguna anormalidad.
(a) DWI. (b) Mapa ADC. (c) Mapa D.
(d) Mapa f . (e) Mapa D∗. (f) Imagen wT2.
(g) DCE.
Figura 5.7: Ima´genes de corte axial prosta´tico, paciente 7.
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PACIENTE 8.
Cuadro 5.16: Intensidad por zona
prosta´tica, paciente 8.
Zona Evaluacio´n T2 DWI ADC DCE D f D
∗
PZ Anormal ↑ ↓ ↑ P − − ↑
Quiste Anormal ↑ ↓ ↑ ↓ ↑ ↑ ↓
Cuadro 5.17: Promedios IVIM paciente 8.
D y D∗ en (×10−3mm2/s) y f en ( %)
D D∗ f
Normal 0.94±0.61 7.21±0.52 0.46±0.12
Quiste 2.5±0.3 0.5±0.8 1.00±0.05
Observacio´n me´dica
Hiperplasia prosta´tica mixta en TZ anterior derecha.
Quiste utricular.
(a) DWI. (b) Mapa ADC. (c) Mapa D.
(d) Mapa f . (e) Mapa D∗. (f) Imagen wT2.
(g) DCE.
Figura 5.8: Ima´genes de corte axial prosta´tico, paciente 8.
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PACIENTE 9.
Cuadro 5.18: Intensidad por zona
prosta´tica, paciente 9.
Zona Evaluacio´n T2 DWI ADC DCE D f D
∗ MRE
PZ Anormal ↓ ↓ − N − − ↑ P
TZ Anormal ↓ − ↓ P − − ↑ P
Cuadro 5.19: Promedios IVIM paciente 9.
D y D∗ en (×10−3mm2/s) y f en ( %)
D D∗ f
Normal 1.17±0.25 15±5 0.67±0.06
BPH 0.73±0.05 3.8±0.9 0.32±0.15
Observacio´n me´dica
Hiperplasia prosta´tica mixta en TZ anterior derecha.
Bandas hipointensas seculares de prostatitis en PZ.
(a) DWI. (b) Mapa ADC. (c) Mapa D.
(d) mapa f . (e) Mapa D∗. (f) DCE.
(g) Imagen wT2. (h) MRE 0-8 kPa.
Figura 5.9: Ima´genes de corte axial prosta´tico, paciente 9.
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PACIENTE 10.
Cuadro 5.20: Intensidad por zona
prosta´tica, paciente 10.
Zona Evaluacio´n T2 DWI ADC DCE D f D
∗ MRE
PZ Anormal ↓ ↓ − N − − − P
TZ Anormal ↓ − ↓ P ↑ ↑ ↑
Cuadro 5.21: Promedios IVIM paciente
10. D y D∗ en (×10−3mm2/s) y f en
( %)
D D∗ f
Normal 1.1±0.4 3.3±0.4 0.46±0.2
BPH 4.4±0.4 2.0±0.1 1.0±0.3
Observacio´n me´dica
Hiperplasia prosta´tica en TZ.
Bandas hipointensas seculares de prostatitis en PZ.
(a) DWI. (b) Mapa ADC. (c) Mapa D.
(d) mapa f . (e) Mapa D∗. (f) DCE.
(g) Imagen wT2. (h) MRE 0-8 kPa.
Figura 5.10: Ima´genes de corte axial prosta´tico, paciente 10.
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PACIENTE 11.
Cuadro 5.22: Intensidad por zona
prosta´tica, paciente 11.
Zona Evaluacio´n T2 DWI ADC DCE D f D
∗
TZ Anormal − − − P − ↓ ↑
Quiste Anormal ↑ − − ↑ ↑ − ↓
Cuadro 5.23: Promedios IVIM paciente 8.
D y D∗ en (×10−3mm2/s) y f en ( %)
D D∗ f
Normal 1.12±0.34 5.2±1.2 0.43±0.14
Quiste 2.5±0.5 0.002±0.004 0.94±0.08
BPH 2.5±0.3 0.5±0.8 1.00±0.05
Observacio´n me´dica
BPH en TZ.
Quiste en TZ.
(a) DWI. (b) Mapa ADC. (c) Mapa D.
(d) Mapa f . (e) Mapa D∗. (f) Imagen wT2.
(g) DCE.
Figura 5.11: Ima´genes de corte axial prosta´tico, paciente 11.
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PACIENTE 12.
Cuadro 5.24: Intensidad por zona
prosta´tica, paciente 12.
Zona Evaluacio´n T2 DWI ADC DCE D f D
∗ MRE
TZ Anormal ↓ ↑ ↓ P ↓ ↓ − P
Cuadro 5.25: Promedios IVIM paciente
12. D y D∗ en (×10−3mm2/s) y f en
( %)
D D∗ f
Normal 1.70±0.05 2.5±2.1 0.38±0.09
Tumor 0.55±0.22 6.1±4.3 0.19±0.08
Observacio´n me´dica
Tumor en TZ derecha.
(a) DWI. (b) Mapa ADC. (c) Mapa D.
(d) mapa f . (e) Mapa D∗. (f) DCE.
(g) Imagen wT2. (h) MRE 0-8 kPa.
Figura 5.12: Ima´genes de corte axial prosta´tico, paciente 12.
67
El valor de las intensidades de puntos de los diferentes tejidos analizados en funcio´n del valor de b para
los sujetos 3, 4, 8 y 12 se muestran a continuacio´n,
Figura 5.13: Atenuacio´n IVIM vs b para diferentes tejidos, paciente 3.
Figura 5.14: Atenuacio´n IVIM vs b para diferentes tejidos, paciente 4.
Figura 5.15: Atenuacio´n IVIM vs b para diferentes tejidos, paciente 8.
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Figura 5.16: Atenuacio´n IVIM vs b para diferentes tejidos, paciente 12.
El siguiente ana´lisis estad´ıstico se basa en matrices de confusio´n que comparan los aciertos obtenidos con
la te´cnica IVIM complementada con MRE en comparacio´n con los resultados de las mpMRI. La diagonal
principal representa el porcentaje de aciertos en la identificacio´n de los distintos tipos de tejido, ya sea
normal o patolo´gico y los porcentajes fuera de la diagonal principal indican las confusiones tenidas en el
estudio.
mpMRI
D+ MRE NORMAL TUMOR BPH QUISTES
NORMAL 83 % 12 % 5 % 0 %
PREDICHOS TUMOR 0 % 100 % 0 % 0 %
BPH 60 % 0 % 40 % 0 %
QUISTES 5 % 0 % 0 % 95 %
Cuadro 5.26: Matriz de confusio´n de los valores de D predichos con el modelo IVIM comparados con los mpMRI.
mpMRI
f+ MRE NORMAL TUMOR BPH QUISTES
NORMAL 50 % 25 % 20 % 5 %
PREDICHOS TUMOR 30 % 70 % 0 % 0 %
BPH 40 % 0 % 60 % 0 %
QUISTES 5 % 0 % 0 % 95 %
Cuadro 5.27: Matriz de confusio´n de los valores de f predichos con el modelo IVIM comparados con los mpMRI.
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mpMRI
D∗+ MRE NORMAL TUMOR BPH QUISTES
NORMAL 58 % 40 % 2 % 0 %
PREDICHOS TUMOR 50 % 50 % 0 % 0 %
BPH 60 % 0 % 40 % 0 %
QUISTES 20 % 0 % 0 % 80 %
Cuadro 5.28: Matriz de confusio´n de los valores de D∗ predichos con el modelo IVIM comparados con los mpMRI.
En todos los casos, los mapas IVIM fueron multiplicados punto a punto por una mascara que conten´ıa
u´nicamente coeficientes de determinacio´n por encima de un umbral que correspond´ıa al mı´nimo valor de
R2 en la regio´n de la pro´stata, de tal forma que suprimiese las regiones con valores por debajo de e´ste
umbral. Los umbrales para cada paciente se muestran en la gra´fica 5.17
Figura 5.17: Umbrales de R2 de los sujetos de estudio.
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Cap´ıtulo 6
Conclusiones
La te´cnica IVIM resulta de mucho intere´s en el campo de la MRI y a pesar de que au´n no ha sido
explorada en su totalidad, esta´ generando resultados prometedores y es muy posible que en un futuro no
lejano pueda ser incluida junto a la MRE en los protocolos mpMRI de pro´stata.
En el presente trabajo se observo´ que el punto clave para obtener buenas ima´genes IVIM se centra en el
ana´lisis previo del tipo de tejido a estudiar y con base a esto, la seleccio´n los valores de b adecuados; con
los valores de b utilizados en este estudio y con ayuda de las MRE se logro´ identificar en la mayor´ıa de los
casos: tejidos tumorales, presencia de BPH y presencia de quistes; la prostatitis no logro´ ser diferenciada
pero hay que aclarar que tampoco es diferenciada utilizando DWI/ADC.
La inclusio´n de la modalidad MRE permitio´ analizar a los tejidos prosta´ticos de acuerdo a su rigide´z,
siendo una alternativa independiente de las te´cnicas convencionales MRI. Se resalta que sus mapas de
presio´n presentaron una sensibilidad del 100 % en la identificacio´n de tumores, sin embargo, al incluir
otras patolog´ıas, en 5 de los 12 casos (42 %), la MRE logro´ diferenciar entre regiones normales y anor-
males. La variabilidad en los resultados y la baja precisio´n de las MRE se debieron a que al ser una
te´cnica nueva, se ensayaron diferentes FOV y suponiendo que al disminuirlo aumentar´ıa la resolucio´n
espacial, en la mayor´ıa de las pruebas se hicieron con campos de visio´n pequen˜os; pero de acuerdo a los
resultados se concluye que los FOV grandes generan mejor diferenciacio´n anato´mica y tisular. Adema´s,
los procesamientos MRE requieren de mucho tiempo y del personal te´cnico, f´ısico y me´dico ido´neo, por
estas razones se dificultaba la repeticio´n de los estudios.
Los mapas D presentaron la mayor sensibilidad del estudio IVIM y de acuerdo a las matrices de confusio´n,
teniendo un acierto del 100 % en la identificacio´n de tumores y un porcentaje aceptable del (83 %) en
identificar al tejido normal. El nu´mero de aciertos en el caso del BPH fue del 40 % lo cual indica que el
modelo confunde en 60 % de los casos al tejido normal como BPH. La identificacio´n de quistes tuvo un
alto grado de aciertos (95 %), concluyendo as´ı, que la te´cnica IVIM es efectiva para diferenciar este tipo
de anomalias. Haciendo una comparacio´n directa de los mapas D y ADC se observo´ que en los casos que
hubo presencia de no´dulos tumorales, los mapas D marcaban mejor la lesio´n.
En el caso de los mapas f , el acierto en la identificacio´n de no´dulos tumorales se redujo en comparacio´n
a los D, logrando un 70 % y un 50 % en la identificacio´n de tejido normal. Los aciertos relacionados a
BPH fueron bajos lo que implicar´ıa el ajuste futuro de los para´metros IVIM para mejorar los resultados.
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Se debe tener en cuenta que comparar directamente mapas f y DCE no es del todo correcto porque
estas dos te´cnicas miden la perfusio´n basados de la totalidad de los estudios, teniendo presente como
se menciono´ en la parte teo´rica, que las dos te´cnicas intentan medir lo mismo pero se basan en diferen-
tes principios. La identificacio´n de quistes por medio mapas f mostro´ un excelente grado de acierto (95 %).
De los tres mapas IVIM, los D∗ fueron los que menor aciertos tuvieron y en solo 2 de los 4 casos de
no´dulos tumorales (50 %), lograron aproximarse a las DCE. Los bajos grados de acierto de este tipo de
mapas permiten concluir que los mapas f son los que mejor se aproximan en describir la microcirculacio´n
por los capilares en el modelo IVIM.
La experiencia en este trabajo permite concluir que debido a los largos tiempos que requiere el pospro-
cesamiento IVIM y la MRE, en trabajos futuros se deber´ıa modificar el mecanismo de almacenamiento
de los datos y el manejo de las variables, todo a favor de reducir los tiempos de obtencio´n de los mapas
pero sin disminuir la calidad en los resultados.
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Abreviaciones
α A´ngulo generado al vector magnetizacio´n a acusa del pulso RF.
γ Razo´n giromagne´tica.
Γp Ancho de banda de frecuencias que excita el RF.
~ Constante de Planck reducida.
κB Constante de Boltzmann.
ω0 Frecuencia de Larmor.
ρ0 Densidad proto´nica.
τp Duracio´n de la RF.
Θ Temperatura absoluta.
Ξ′ Sistema de referencia mo´vil.
J Momento angular total.
L Momento orbital total.
M Magnetizacio´n.
ml El nu´mero cua´ntico azimutal es un nu´mero cua´ntico de un orbital ato´mico que determina su
momento angular orbital y describe la forma del orbital.
ms nu´mero cua´ntico esp´ın magne´tico indica el sentido de rotacio´n del proto´n alrededor de su propio
eje
S Esp´ın total.
T1 Tiempo de relajacio´n longitudinal o esp´ın-red.
T2 Tiempo de relajacio´n transversal o esp´ın-esp´ın.
T ∗2 Tiempo de relajacio´n esp´ın-esp´ın sin correccio´n de inhomogeneidades del campo magne´tico prin-
cipal.
A Atenuacio´n de la sen˜al.
ADC Aparent Diffusion Coefficient
AS Estroma fibromuscular anterior.
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b Factor de gradientes de difusio´n.
BPH Benign Prostate hyperplasia.
CHONPS Hace referencia a los elementos carbono, hidro´geno, ox´ıgeno, nitro´geno, fo´sforo y azufre.
CNR Contrast to Noise Ratio.
CZ Zona central.
D Coeficiente de difusio´n.
DCE Dynamic Contrast Enhanced.
DWI Diffusion Weighted Image
MRE Elastograf´ıa por Resonancia Magne´tica.
FID Free Induction Decay.
GRE Gradient Recalled Echo.
IVIM Intra-Voxel Incoherent Motion.
LiCl formula qu´ımica del Cloruro de Litio.
MRI Magnetic Resonance Images.
NMR Nuclear Magnetic Resonance.
PSA Ant´ıgeno Prosta´tico espec´ıfico.
PZ Zona perife´rica.
RF Radiacio´n electromagne´tica asociada al espectro de las radiofrecuencias.
ROI Region Of Interest
SE Spin Echo.
SNR Signal to Noise Ratio.
SSFP Steady State Free Precession.
TE Tiempo de Eco.
TR Tiempo de repeticio´n.
TZ Zona de transicio´n.
